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概 要
脊髄及び末梢神経は,脳と他の器官との間で行われる信号伝達の媒体となる器官である。信
号伝達に伴う神経活動は体内に微小電流を生じさせる.脊髄誘発磁場分析(MagnetOSpinoま
rap町:MSG)は,脊髄または末梢神経の活動により生じた微小電流が体内外に誘発する
磁場を測定,分析することによつて,その信号伝達を可視化する技術である.神経機能を
非侵襲にかつ高い時間分解能で観測することが可能なため,神経機能障害疾患の障害箇所
特定技術としての実用化が期待されている.
MSGは,Maxwell方程式を基礎方程式とする磁場源探索逆問題であり,測定された磁
場からその磁場源である神経の電気的活動を求めることを目的とする.この問題では,解
の一意性が無いため,生体神経の電気的活動を表現する妥当な解を得るために,我々 は磁
場源に対して何らかの仮定を適用する必要がある。本論文では,生体内の神経活動を有限
個の電流双極子で近似する,双極子仮説を採用した。この仮定は脳機能イメージング技術
の一つである脳磁図分析で標準的に用いられており,また従来のMSGにおいても用いら
れてきた仮定である。
本論文の目的は,MSGに適した磁場源モデルを提唱することである.ここで,磁場源モ
デルとは,生体神経活動を近似する電流のモデルと,そこから仮想的な磁場を計算する手
法との組み合わせを指す。本論文では,磁場源の推定誤差に関する問題解決と,測定され
た生体磁場の再現を軸に,2種類の磁場計算手法と3種類の電流モデルを検討,提唱した。
第 1の磁場計算手法はSarnsの公式と呼ばれる。この公式は,磁場源周辺の電気伝導
率分布が対称であると仮定することで,電流から磁場を算出する順問題の解を陽的に与え
る.従来のMSG研究においてはこの計算手法が用いられてきたが,磁場源周辺の電気伝導
率分布が複雑なMSGには本来適合しない手法である。第2の磁場計算手法はGeselowitz
方程式と呼ばれる。この方程式は,順問題で境界積分方程式を解く必要がある代わりに,
任意の層状の電気伝導率分布を仮定することができる.本論文では,神経経路に対して非
対称な生体磁場パターンの再現性,及びファントム実験における磁場源の推定精度を比較
し,MSGにおいてはSarv部の公式に比べてGeselowitz方程式がより有用であることを示
した.
次に,3種類の電流モデルについて,従来用いられてきた第1のモデル (ネ申経経路に沿つ
て相反するモーメントを有する一対の電流双極子を用いるモデル)では,推定位置の誤差
が特定方向に大きくなりやすいという現象が見られた。この問題に対し,本論文では2つ
の電流双極子間の距離を固定する解決策を示した。第2のモデル (ネ申経経路の対して垂直
に流入する電流を複数の電流双極子で表現するモデル)では,第1のモデルに見られた問
題が生じないことを示し,また第1のモデルよりもノイズの影響を受けにくいことを示唆
した。第3のモデル (ネ申経経路に沿つて配置された多数の電流双極子によつて広がりを持
つ電流を表現するモデル)では,第1のモデルより高い生体磁場の再現性を有しているこ
とを示した。脊髄のみを対象とするMSGでは,第2のモデルは有効であると言えるが,
他の神経経路を含めた総合的なMSGには第3のモデルが適していると考えられる。
すなわち,今後のMSG研究においては,Geselowitz方程式を用いて磁場計算を行い,
広がりを持つ電流モデルを用いる磁場源モデルが適していると結論付ける.
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第1章 はじめに
1.1 背景
脊髄及び末梢神経は,皮膚や耳等の感覚器から脳へ刺激を伝え,逆に脳から筋肉へ刺激
を伝える信号伝達媒体として,生体の活動に重要な役割を果たしている器官である「 q.
多数の絡み合う神経細胞によつて情報を処理する脳とは異なり,脊髄や末梢神経では信号
を伝達するために神経細胞が長く伸びた神経線維の様相を呈している。特に脊髄は多数の
神経線維が東になつた構造を有し,それらは複数の脊椎からなる脊柱管の内部に保護され
ている.
脊髄や末梢神経に対する疾患の一つとして,信号伝達障害が挙げられるp刻.これは,
神経線維に何らかの異常が発生することにより,その部位での信号伝達が阻害される疾患
である。例えば脊髄信号伝達障害は,脊椎や椎間板の変性等により脊髄における信号伝達
が阻害され,その結果,四肢のしびれや運動障害等の症状が引き起こされるものである。
脊椎や椎間板の変性は高齢者に多く見られるため,高齢化社会の進行と共に神経信号伝達
障害疾患の患者数は増大している。
神経信号伝達障害の治療は投薬または手術による原因の除去によつて行われるが,事前
に障害部位の特定が必要となる。特定技術としては,神経学的所見を用いる方法と,何ら
かの生体双1定を用いる方法があり,後者はさらに形態の測定技術と機能の測定技術に大別
される.
神経学的所見から障害部位を特定する方法では,四肢の麻痺の状態から障害部位を特定
するため,その特定 。診断には医師の熟練が必要となる。そのため,より客観的な診断の
ためには,生体測定を用いる方法が望ましい.生体測定のうち,形態の測定技術を用いる
場合,X tt CTやMRI blが用いられ,形態の異常をもつて障害部位を特定する.しかし
ながら,形態異常が複数個所に及ぶ場合には障害部位を特定することが困難になる上,必
ずしも形態異常が障害の原因とは限らない。このことから,障害部位を客観的に特定する
ためには,神経周辺の形態だけではなく,神経機能の測定が求められる。
神経機能の測定は,さらに代謝の測定と電気的活動の測定に分類される.神経活動によ
る代謝を測定する技術の例としては側RI[1司が上げられ,これは神経活動の活発さに応
じて変化する血流動態を測定する。一方,神経の電気的活動を測定する技術の例としては
脳波 [1司が上げられ,これは神経活動により生体内に誘発された電位を測定する.その性
質上,代謝の測定に比べて電気的活動の測定は時間分解能に優れており,神経線維上を伝
達する活動を観測するために,時間分解能に優れた電気的活動の測定が不可欠である.
本論文では,神経の電気的活動の一つである生体磁場の没1定による神経機能沢1定技術に
ついて主に記述する。生体磁場とは,神経活動に伴って生体内に生じる微小電流が誘発す
る磁場である[lq.生体の神経活動は,生体内に微細な電流を生じさせ,生じた電流は体
内外に微細な磁場 (生体磁場)を誘発する。地磁気の10億分の1程度の非常に微細な生体
磁場は,磁気シール ド内で超電導量子干渉計(SQUID)によつて測定されるPq.
生体磁場を用いた技術について述べる前に,競合する従来技術として,電位測定を用い
る技術について述べる.脳波に代表される電位測定を用いた脊髄機能測定技術は,その測
定方法の違いから二種類に分けられる.一つ目は,脳波の測定と同様に体表面に電極を貼
り付けて,体表面の電位を測定するものである。この方法では,容易に生体内の電位を測
定できる半面,測定する体表面の電位は体内の複雑な電気伝導率分布の影響を強く受けて
いるため,空間分解能に劣るという特徴がある。二つ日は,脊柱管内に電極カテーテルを
挿入し,直接脊髄付近の電位を測定するものである。この方法では,空間分解能の問題を
克服する代わりに,侵襲的でリスクの高い施術が必要となる[14.
これらの問題に対して,この論文で扱う生体磁場の測定は一定の解決策を与える。まず,
生体磁場の測定は体外で非侵襲に行われるため,リスクの小さい測定が可能である。また,
生体の透磁率は真空の透磁率にほぼ等しく一定と見なせるため卜q,神経活動に直接起因
する電流から誘発された磁場は生体を透過し,その結果,高い空間分解能を得ることがで
きる。測定された生体磁場を用い,Mttwell方程式を基礎方程式とする逆問題を解くこと
によつて,我々 は神経活動を高い時空の分解能でもつて非侵襲に観沢1することができる.
我々は,この技術を生体磁場解析と呼び,生体磁場解析が脊髄 (及び末梢神経)に適用され
る場合,特に脊髄誘発磁場分析 (MagnetOSpinograp野:MSG)と呼ぶ.脊髄障害部位の特
定技術として,MSGは従来技術の欠点を補う有用な技術として実用化が期待される.
MSGと同じ生体磁場解析の古典的な例としては,脳磁図分析や心磁図解析が挙げられ
る[lq.脳磁図分析(MEG)は脳機能イメージング技術の一つであり,脳神経活動を非侵
襲に推定する。一方,心磁図解析(MCG)では心臓の動態を観測することができる。MEG
およびMCGと比較して,複雑な形状の非導体,すなわち脊椎に保護されている脊髄を対
象とするMSGは,磁場源付近の電気伝導率分布の複雑さに特徴がある。また,刺激に対
して神経活動箇所が一定であることの多い脳神経活動に比べ,脊髄や末梢神経では,特定
すべき神経活動の移動が前提となる.前述の通り,生体の透磁率は一定と見なせるため測
定された磁場の空間分解能は高いが,MSGにおける生体磁場は磁場源付近の電気伝導率
分布の影響を少なからず受けていると考えられる。磁場源の解析には磁場の計算手法が不
可欠であり,MEGやMCGでは伝統的に単純な電気伝導率分布を想定した平易な計算手
法が用いられてきた。しかしながら,その電気伝導率分布の複雑さから,MSGにおいて
この単純な電気伝導率分布モデルを使用することが妥当であるかどうか,検討する必要が
ある。
1.2 神経線維と生体磁場
Maxwell方程式を基礎方程式とし,与えられた電流から磁場を求める問題は,磁場解析
としてよく研究されている。この問題は,MⅨwell方程式や Blot―Savart則に有限要素法
や境界要素法を適用することによつて解くことができる。対して,与えられた磁場から電
流を求める問題は磁場源解析と呼ばれ,一般に解を直接求めることができないためこの問
題を解くことは困難である.前者の電流から磁場を求める問題は順問題,後者の磁場から
電流を求める問題は逆問題にそれぞれ位置づけられる.生体磁場解析は後者の磁場源解析
逆問題である。
生体磁場解析では,磁場源である生体内の微小電流を次の2種類の電流の和で表現する
[91・
プライマリー流 神経活動に直接起因する電流.印加電流とも呼ばれる。
セカンダリー流 プライマ リー 流が作る電場によつて生じた二次的な電流.容積電流,体
積電流とも呼ばれる.
生体磁場解析は神経活動の可視化を目的とするため,神経活動に直接起因するプライマ
リー 流を推定することを目指す。標準的な生体磁場解析では,測定された磁場と順問題を
解いて得られる計算磁場の二乗誤差を最小化するプライマ リー 流を求める.ただし,生体
磁場解析では一般に解の一意性がないことが知られている,1].そこで,何らかの仮定を
解に与えることによつて,神経活動を表現する適当な解を得る必要がある。本論文では解
に対する仮定として,後述の双極子仮説 p」を用いる。この仮説の下では,プライマ リー
流は有限個の局在化した電流,すなわち電流双極子として表現される.
MSGにおける磁場源について説明する。末梢神経や脊髄は,神経線維またはその東で構
成されている。これらの神経線維は,脳と感覚器,脳と筋肉の間の情報のやり取りを行う
媒体となつており,刺激に応じて信号の伝達が行われている。神経線維は神経細胞の一部
であり,信号伝達は神経線維の細胞膜における脱分極と再分極の連鎖によつて起こる「 q.
神経における信号伝達の様子を巨視的に見ると図1.1のようになる.図1.1において,灰
色の帯は神経線維またはその東 (例えば脊髄)を表し,灰色矢印はNa+イオン,K+イオ
ンの流入,流出を,実線矢印はその他の電流をそれぞれ表す.図上部の矢印は信号の伝達
方向を示す。K+イオンの流出はNa十ィォンの流入に比べて緩やかに起こるため,信号の
伝達によつて生じる電流分布は,主に図 1.1中央に示されたNa十ィォンの流入と脱分極
によって引き起こされる。すなわちNa+イオンの流入により細胞膜表面で脱分極が進み,
付近の分極している細胞膜から容積電流が流れることによつて,図1.1のような電流分布
が生じる。
図1.1に示したように,神経線維を伝わる信号に伴い,神経線維上には順方向電流と逆
方向電流が対になって流れる。そこで,従来のMSGではプライマリー流としては神経線
維上に順逆両方向の電流分布を仮定するのが一般的であった。最も単純なモデルでは,プ
ライマ リー 流として,神経線維上に方向の相反する1対の電流双極子を想定する[11.しか
しながら,この仮定の下で磁場の分析を行うと,プライマ リー 流の推定位置が特定方向に
大きくなる現象が見られる.図1.2はその現象が確認された数値実験結果の例である。こ
の結果を得た数値実験では,磁場源として配置した1対の電流双極子から磁場を算出して
SNR=20dBのノイズ (元の磁場の100分の1程度の強度のノイズ)を加え,それを分析す
ることによつて2つの推定電流双極子を得る実験を100回繰 り返している.図1.2は,各
実験で得られた2つの推定電流双極子の位置をプロットしたものである。この数値実験で
は後の図2.6に紹介する分析手法を用いた。推定電流双極子の位置と元々設定していた電
流双極子の位置とを比べると,大きいものでは10mm～20mmに及ぶ顕著な位置のずれが
確認でき,特にy軸方向の誤差が大きい.
図 1.1=Ionic cuFrent and otheF C銀渇City cuFF nt by signal tra・nsfer,
図 1.21 LaFge aЮmt ofeFFOr On estimated p∝ittms ofcurreIIt dわoleS.OF亀如 譴 CuFrent
置poles aFe Set atl幌z卜(0・02,-0.02)and帥)=(-0・2,‐0,02).
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1.3 本論文の構成
前節で述べたように,従来の磁場源モデルを用いた推定実験では,電流双極子の推定位
置が適切な位置から特定方向に大きくずれる現象が観測される.本論文では,まずこの誤
差が生じる原因について検討するとともに,新しい磁場源モデルによつて解決を試みる。
さらに,実際に測定された生体磁場に対する再現性がより高い磁場源モデルを提唱する.
まず第2章では,従来のMSGと同様に,単純な電気伝導率分布を想定し,その上で推定
誤差を軽減する磁場源モデルを構築する.次に,第3章では,磁場源周辺の電気伝導率分
布を解析に反映させ,より生体磁場を再現可能な磁場源モデルを構築する。
なお,本論文では,生体神経活動を表現するプライマ リー 流のモデルと,磁場源から磁
場を計算する方法とを合わせて「磁場源モデル」と表現する。
第2章 Sarvasの公式と磁場源モデル
2.1 理論
2.1.1 双極子仮説
生体磁場解析はMax祀11方程式を基礎方程式として磁場源解析を行う逆問題である.生
体磁場解析の標準的な理論では,MⅨwell方程式に準静的,透磁率一定の仮定を課した以
下の方程式を用いる :
V x B: FoJ, V.B:0. (2.1)
ここでμO,3,Jはそれぞれ真空の透磁率,磁束密度,電流密度を表す.以下で慣例に従い,
電流密度 Jを電流分布,あるいは単に電流と呼び,磁束密度Bを単に磁場 と呼ぶ.準静
的の仮定の下では,3,Jはそれぞれ時間に依存 しない関数 として扱 う :
B=B(″), J=J(χ)∈R3(″∈R3).
また,Biot―Savart則は電流 Jから磁場Bを求める式を与える :
(2.2)
さらに生体磁場解析の標準的理論においては,生体の活動によつて生 じる電流分布 」を次
のように分害Jして扱 う.
J=Jp―σ▽y
ここでJP=夕(″)はプライマリー流と呼ばれ,生体の活動に直接起因する電流を表す。ま
たE=―▽yはJPの作る電場であり,y=y(χ)は電圧ポテンシャルである。電気伝導
率 σ=σ(")を用いてJS=―σ▽yはセカンダリー流と呼ばれ,これはプライマ リー流が
作る電場によつて生 じた二次的な電流である.
磁場Bを既知としてプライマリー 流夕 を求める逆問題には一般に解の一意性がない
pll.そこで本論文では,プライマリー 流が有限個の電流双極子の和であるとする双極子
仮説を適用して解に制限を与える。電流双極子とは局在する電流を近似するモデルであり,
ディラックのデルタ関数とベクトルの積で表される :
Oδ(″―α).
ここでの∈R3は電流双極子の向きと大きさを表すベクトルであり,電流双極子のモーメ
ントと呼ばれる。またδ("―α)∈Rはα∈R3を中心とするディラックのデルタ関数であ
B°)=13μ°Jし)×4πl″―ν13ごν・
り,αは電流双極子の位置を表す。電流双極子は″∈R3についての関数として定義され
ているが,一般的にはこれを「位置αにモーメントのを持つ電流双極子が存在する」と表
現をする.双極子仮説ではプライマリー 流Jpについて,次のように有限個の電流双極子
の和によつて生体内に局在する磁場源を表現する :
Ⅳ
ノ。)=Σのたδし―α∂・
ん=1
ここでzV個の電流双極子の位置とモーメントを,添え字た∈{1,―・,Ⅳ}を用いてαん,cん
とした。
1つの電流双極子は位置とモーメントを合わせて6つのパラメータを持つ。双極子仮説
の下で電流双極子数 27vを固定すると,逆問題において求めるべき未知パラメータの個数
は6Ⅳとなる.未知パラメータの個数η=6Ⅳが測定される磁場パラメータの個数鶴 よ
り少なければ過剰決定系となり,二乗誤差を最小にする意味で最適な解を求めることがで
きる。本論文はこの過剰決定系η<%の下での分析を想定する.すなわち全電流双極子
の未知パラメータをχ∈R72,全測定磁場パラメータをb∈Rπとし,"から計算磁場への
写像を9:Rη→ Rれと表現すると,逆問題は二乗誤差 9(")一b12を最小化する"を求め
る問題と表現できる。この最小化問題を解くためには,プライマ リー 流から磁場を得る順
問題の写像りを知る必要がある。
2.1.2  Sarvasの公式
順問題について述べる。電気伝導率が層状に分布する場合には,Max■rell方程式 (2.1)
及び Biot―Savart則(2.2)は,後に紹介するGese10witz方程式と呼ばれる2つの積分方程
式に変換することができるF,司。さらに電気伝導率分布が球対称構造,あるいは層状平
面構造となつている場合に限り,プライマ リー 流に対して双極子仮説を適用すると,プラ
イマ リー 流を記述する電流双極子のパラメータから磁場を陽的に計算する式が得られてい
る.この式はSarttsによりGeselowitz方程式から導出され[lq,sarvasの公式と呼ばれ
る.脳磁図分析(MEG)においては頭部の電気伝導率分布が球対称に近いため,球対称構
造に対するSarv器の公式を用いて分析が行われるのが一般的である[lq.MSGにおいて
は,不導体である脊椎に覆われた磁場源周辺の電気伝導率分布は複雑な様相を呈し,本来
どちらの構造を採用するのも不適当である。しかし,Sarv器の公式を用いると,プライマ
リー流を指定するだけでセカンダリー 流の寄与を含めて磁場を計算することができ,電流
から磁場を求める式が陽的に表されている便利さから,ここでは簡単のため層状平面構造
に対するSarnsの公式を用いたMSGを考える。すなわち写像りとしてSarvasの公式を
用いる.この仮定は,従来のMSG研究においても用いられてきた 111・
層状平面構造に対するSarvasの公式を図2.1を用いて紹介する.z<0の空間に電気伝
導率の異なる領域が
"ν
―平面と水平に層状に分布しているとする。z<0の領域内の位置
rOにモーメントのを持つ電流双極子が存在し,その電流双極子から生じる磁場Bをz>0
の領域内の位置rで計算する。czはz軸正の方向の単位ベクトルであり,α=r―rOとす
る.このとき,各層の電気伝導率σl,σ2,・…や各層の幅に関わらず,磁場B(r)は次の式で
計算される。
?
?
?
?
?
?
?
?
?
30=轟0×伊%▽κ―Kの×②
K=lαl(lαl+α・ez)
▽κ =(2+角警許)α+α
 ez.
(2.3)
ここで lαl=ν′α・αはベクトルαの長さを表す。式 (2.3)をSarnsの公式と呼ぶ。電流双
極子が複数存在する場合には,各電流双極子に対して式 (2.3)から計算される磁場を加算
することで,全電流双極子から誘発される磁場を計算することができる.
図 2.1:HorizOntally hpred conductor.
2。2 従来の磁場源モデルと課題
2.2.1 従来の磁場源モデル
神経線維を伝わる信号による電流分布の様相は,図1.1に示した通りである.前述の通
り,最も単純なモデルでは,モー メントの逆行する1対の電流双極子をプライマリー流と
する。すなわち,図2.2に示した濃く太い矢印のように神経経路内に電流双極子が存在す
ると仮定し,セカンダリー流が他の電流を表現するとする。これがMSGの従来の磁場源
モデルである.この従来のモデルは神経経路内を信号が伝わるという直感にも一致する。
従来の磁場源モデルを定式化するにあたり,以降の数値実験等における仮定を説明する.
まず状況に対する仮定として,観測点と,脊髄を模した曲線に関する仮定について説明す
る.観測′点は実際に磁場を測定する機器 PIを想定し,図2.3のような40個の観淑1′点を"ν
―
平面に水平に配置する。各観測点毎に″,ν,zの3方向の磁場成分の淑1定を想定する。すな
わち汲1定パラメータ数は120となる。実際のMSGにおいては脊髄を模した曲線をMRI画
像等から生成し,プライマリー 流の存在領域等として用いることを想定している。そこで
数値実験においても適当な曲線によつて脊髄を模する.問題を簡単にするため,脊髄を模
した曲線はν軸に平行な直線 (以下では直線イと記述)とする。図2.4に示したように,観
測′点集合 (Obsertttion points)と平行に直線イ(Spinal cord)を配置し,観沢1,点集合と直線
イとの距離は患者の頸部での脊髄誘発磁場測定を想定して80mmとする.z軸方向から見
ると,直線では図2.3に示した観測面の中央を上下に通過する。
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図 2.2:Cllrrent approxlmation on the exlsting model.
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and spinal cord.
次に,数値実験で仮定したプライマ リー 流について説明する。図2.3の中央を
"ν
―平面
の原点とする.直線イ上のν=20mm,-20mmの各地点に電流双極子を配置し,そのモー
メントをν=20mmではν軸正の方向,他方ではν軸負の方向とする.2つの電流双極子
のモーメントの大きさは等しい。電流双極子間の間隔40mmは,脊髄を伝わる信号によ
る電流分布における前後方向の電流強度のピー ク間隔にほぼ一致している[1刻.プライマ
リー 流を表すこの2つの電流双極子に対し,Sarvasの公式 (2.3)による計算磁場は図2.5
のようになる。図2.5は″,ν,z各軸方向の計算磁場成分を等高線表示したものである。正
値の頂点付近に+,負値の頂点付近に―をそれぞれ表示した。この計算磁場は,実際に
SQUIDによつて測定された脊髄誘発磁場とほぼ同じ様相を示し卜刻,層状平面構造に対
するSarvasの公式 利用がMSGにおいて有効であることが示唆される。以降ではこの計
算磁場を仮想的な投1定磁場として扱い,磁場の計算には層状平面構造に対するSarvasの
公式 (2.3)を用いる.
||||
区]2.5:Calculated lnagnet■ld on the existing llnodel.From left to right,they show",
ν and z component of lnagnetic fleld at each observation points.
従来のモデルを定式化する。直線 ιをパラメータιcRを用いて r(ι)∈R3で表す。直
線 イ上の′点ιにおける単位接ベク トルは s(ι)=嵩格 で表される。従来のモデルの下での
プライマ リー流は2つの電流双極子であるが,それ らの位置を直線 ′上での位置パラメー
タιl,t2∈Rで表 し,各電流双極子のモーメン トの大きさを91,92∈Rとする.すなわち
た=1,2に対し,電流双極子の位置αん∈R3とモーメントのん∈R3は,それぞれ次式で
表される。
αん=r(ιた), のん=9んS(ιん)・
ただし,モー メントの大きさは負値を取り得るものとする。従来のモデルの下でのMSG
はιl,t2,91,92の4つのパラメータを求める問題に帰着される。
測定パラメータの個数をν とし,各測定位置,測定方向単位ベクトル,測定値をそれぞ
れ物,竹,時(プ=1,…・,y)とする。電流双極子の位置とモーメントを与えた時,各観測点
ブ=1,…・,yにおける計算磁場弓は,た番目の電流双極子によつて誘発される磁場 Bん(")
を用いて次のように与えられる。
b; ==
‐キ
‐
?
?
、
‐
?
?
???
????
?
?
?
?
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ここで,3ん(χ)は層状平面構造に対するSarvasの公式 (2.3)を用いて次のように求める。
MSGにおいては,次式で与えられる測定磁場と計算磁場の二乗誤差εを考え,εを最小に
する2つの電流双極子の位置とモーメントのパラメータを求めることになる.
―αん)・Cz▽κん―κんcz×のた)
("―αん)・Cz)
う。の川"―引り
ε=Σ叫―しr.
ブ=1
(2.o
(2.5)
計算磁場は未知パラメータに対して非線形であるため,一般に最小二乗解を求めること
は困難である。しかしながら,各電流双極子の位置を固定すると,モー メントについては
式は線形になる.すなわち,た=1,2に対し,
島0=洗鮨がい双″
=偽・北 ばり双″
―Kたcz×(9んs(ιλ)))
一κたcz×s(ιん))
―αた)・Cz▽Kん
―αん)・Cz▽κん
B力(ω)とする
竹
r/」
)・
= 9んBん(″)・
Bヵ(″)を用いると,プ=1,..・,ν
よって ,
さらにベクト
?????
?，???????
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??〓
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?
?????????????????――??
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このとき,
b′=B′9.
ょって,正規方程式を用いた標準的な最小二乗法により[18,p124-12η,式(2.5)で与えら
れる二乗誤差εを最小とする最適なモーメントは次式で求められる.
q : (t B'B')-rt Btb. (2.6)
このことから,適切な初期位置パラメータを与えると,電流双極子の位置パラメータを
少しずつ摂動させ,各位置について行列を用いて最適なモーメントを定めることにより,
二乗誤差 εを最小にするパラメータの組を求めることが可能である.このような方法は
mtting dipole法と呼ばれる。
本論文で用いたmtting dipole法の分析アルゴリズムについて説明する.上記のモデル
で分析を行 う際には測定磁場はもとより神経経路を模した曲線が必要となる.神経経路を
模した曲線は実用段階ではMRI等の画像情報から得るものとするが,数値実験において
は神経経路を模した曲線は既知として分析を行う。ここでは直線イが神経経路を模した曲
線に対応する。この時,最小二乗解を与える位置パラメータを求めるアルゴリズムは図2.6
で与えられる。以下に図2.6に従い,行われる処理を説明する。まず各電流双極子の位置
パラメータπの初期値を定める (1)。この時,パラメータを何度も取り直し,各パラメー
タに対して式2.6により最適なモーメントパラメータを適宜求め,最も二乗誤差の小さい
パラメータをπの初期値として与える。初期パラメータの取り直しは例えば100o回程度
行う.以降のループの反復回数に対する条件を規定する十分大きな整数Qと,反復回数の
数え上げに用いる変数をを用意する(2).づ=0とし,ηは例えば1000とする.初期位置パ
ラメータにおける二乗誤差を変数cに代入する(3).位置パラメータに与える摂動dはラ
ンダムに選択する(4).摂動dは求められる精度に合わせて十分小さくとる.摂動dを
“に加えたものを新たな位置パラメータ
"′
と置き(5),その
“
′に対して最適なモーメント
パラメータを求める(6).z′に対する二乗誤差をどとし(7),♂<θであれば与えた摂動
によって二乗誤差が改善しているため,新たな位置パラメータを採択する(8).c′≧Cで
あれば与えた摂動によつて二乗誤差は改善しなかったため,位置パラメータを変化させず
にJを1増加させる(9).づはループにおいて位置パラメータの変化が生じなかつた連続回
数を数え上げている。よつて,づ<ηが満たされなくなれば,これ以上二乗誤差は改善し
ないと判断し,その時の位置パラメータをもつて最小二乗解とする(10).
本論文の趣旨は最小二乗法の手法を提案するものではない。そのため,ここでは非常に
基本的な最小二乗法アルゴリズムを示した.このアルゴリズムでは,位置パラメータのラ
ンダムな摂動を二乗誤差が改善する場合のみ採択しており,十分な回数の摂動を行うこと
によって少なくとも局所最小に辿り着くことができる。また,位置パラメータの初期値の
取り直しを十分な回数繰り返すことにより,得た解が大域最小に辿り着く可能性は増大す
る.実際に逆問題を解く際には,最急降下法など,より効率的な手法を選択することも可
能である.
なお,式(2.6)では (ιFB′)1の存在を仮定する必要がある。2つの電流双極子の位置が
等しくなると,31(")=Bち(・)よりFの第1列と第2列が等しくなり,tB′B′の正則性
が崩れ,(ιFB′)1が存在しないことになる.そのため,位置の摂動においては,2つの
14
l. Set initial positional parameters x.
2. Set 12: "enough large number" and i:0.
3. Put present square error to variable e.
4. Choose random shift vectord
5. Let temporary positional parameters x': r + d.
6. Get optimum moment parameters withx'.
7. Put temDorary square effor to variable e'.
8. Sct χ=χ',`=ι'andブ=0
I 0. Output x as the least square solution.
図 2.6: Algorithn■to get the least square solution.
15
電流双極子の位置が等しくならないように注意する必要がある。また電流双極子モーメン
トの方向を表す s(tん)がCzと平行になると,Bヵ(")は恒等的に0となるため (ιFB′)~1が
存在しない.このような電流双極子は,Sarv間の層状平面構造モデルにおいてz>0の領
域に磁場を生じないため,沢1定磁場からモーメントを推定することは不可能である。ここ
では神経経路を模 した曲線としてczに垂直な直線イを仮定するため,従来のモデルでは
S(ιた)⊥Czとなりこの問題は生じない.それ以外の場合には,電流双極子と観測′点の位置に
対するBヵ(χ)の非線形性によりFの第1列と第2列は一般に線形独立となり,(ιB′B′)1
は存在する.
2.2.2 推定誤差
ここでは図1.2で紹介した推定誤差に関し,その推定誤差が生じる原因について調査し
た結果を記述する。まず,ノイズの大きさの変化に対する最小二乗解の変化を観察するこ
とにより,ノイズによつて生じる最小二乗解のずれに傾向があることを指摘する.次に,
その傾向が従来のモデルに存在する,ある種の自由度によるものであることを示し,推定
誤差が生じる原因がその自由度によるものであることを示唆する.さらに,従来のモデル
における解決策として,2つの電流双極子間の距離を固定することが,推定誤差を小さく
することに有効であることを示す。
計算磁場を測定磁場として扱い,ノイズを全く与えずに最小二乗解を探索する数値実験
を行 うと,図1.2に示された顕著な推定位置の誤差は生じない。そこで,誤差が生じる原
因はノイズによるものであると仮説を立て,これを検証するためにノイズが最小二乗解に
与える影響を調査する数値実験を行つた。以降の数値実験においては,図2.5に示された
計算磁場にガウシアンノイズを加えたものを測定磁場として扱つた。加えるガウシアンノ
イズの大きさは標準偏差で指定し,図2.5の計算磁場の最大値に対する標準偏差の割合 (以
下ノイズの割合)をパーセントで表示した。
数値実験は次のように行つた。図2.4で示した直線ι上の2点に2つの双極子を配置し,
その配置における各電流双極子の最適モーメントを式 (2.6)により算出した.最適モーメ
ントの算出は,lmm刻みの総当たりで2つの電流双極子の配置を変更して行い,各配置
において以下で定めるGoF(Goodness of Fit)を記録した。
Goodness of Fit 
- 
1 
-
Σすべての観測′点(計算値―演1定値)2
Σすべての観測′点測定値2
GoFは測定磁場の大きさによらない残差の指標を表し,測定磁場と計算磁場の誤差が小さ
いほど値は下から1に近づく.
まず,ノイズを全く与えずに実験を行う.この場合の実験結果は図2.7に示される。図
2.7は,横軸に1つ目の電流双極子の位置,縦軸に2つ目の電流双極子の位置を取り,各
配置で得られたGoFを等高線で表したものである.最小二乗解を与える位置パラメータ
を観察するために,GoFが0。9より大きい値を取る点における等高線のみを表示し,最も
高い値を取る点をそのGoFと共に記している。ここでの結果は,配置する電流双極子の
位置を直線ι上の観測点集合に一番近い部分120mmに制限し,図2.8に示すように,そ
の120mmの線分の端を原点とした局所座標で表示している.局所座標の原点は元の座標
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系でν=-60mmに対応する.図2.5の計算磁場の算出に使用した電流双極子の位置は,
この局所座標では40mmと80mmの各地点に対応する.図2.7を見ると,40mmと80mm
の組合せの点では二乗誤差が理論的に存在しないため,算出されたGoFは1となつてお
り, この点が最小二乗解である。
0
図 2.7:High GoF positional parameters on no noise situation.
次に,加えるノイズの割合を1%から10%まで1%刻みで変化させて同じ実験を行つた.
実験は各ノイズの割合に対してノイズを変化させて10回ずつ反復して行った。結果のう
ち,ノイズの割合が1%,5%,10%の各場合を図2.9から図2.11に示す。ここでも先程と
同様に,図2.8に示した局所座標を用いて各電流双極子の位置パラメータを表している.
図2.9から図2.11では,各実験で算出されたGoFの等高線と,最高値を実現する点をプ
ロットしているため,各実験における最小二乗解の近傍の様子を確認することができる.
図2.7でノイズを与えない場合の最小二乗解が(40,80)に位置していたのに対し,図2.9か
ら図2.11を見るとノイズを与えたことによつて最小二乗解が(40,80)からずれていること
が確認できる。
図2.12は,以上の実験結果を,横軸をノイズの割合,縦軸を最小二乗解の位置のずれと
してまとめたものである。最小二乗解として得られた2つの電流双極子について,想定し
た電流双極子の位置40mmと80mmに対する位置のずれを,それぞれ黒色と灰色の棒グ
ラフで表している。各ノイズの割合に対し,ノイズを変えて10回ずつ実験を行つており,
図2.12には各ノイズの割合に対する各 10回の実験結果をすべて表示している。ノイズの
割合の境界には縦目盛線を挿入した。図2.12を見ると,ノイズの割合が大きくなるにつれ
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図 2.8: Local coordinates used to the result of numerical experilnents.
て最小二乗解のずれが大きくなることが確認できる.特に,最小二乗解を与える2つの電
流双極子の中止位置はあまり変化せず,2つの電流双極子の距離の変動が大きいという傾
向が見られる.
図 2.9: IIigh GoF positional parameters on l%noise rate situation.
この傾向が生じる原因について,次に示す別の数値実験を行 うことにより説明を与える.
配置する2つの電流双極子間の距離を固定 し,その中心位置を変化させた。中心位置は図
2.8で示 した局所座標における-120mmから240mmまでlmm刻みで変化させた。図 2.5
の計算磁場を測定磁場として扱い,各配置で最適なモーメン トを求め,そのGoFを記録
した .
図2.13は,2つの電流双極子間の距離を40mmに固定した場合の実験結果であり,横軸
を2つの電流双極子の中心位置,縦軸をGoFとして,中心位置の変化に対するGoFの変
化を表示 したものである。中心位置が60mmの場合には各電流双極子の位置は40mmと
80mmとなるため,想定 した電流双極子配置と一致 し,二乗誤差が存在 しないためGoF
は 1となっている。また中心位置が60mmからずれるに従ってGoFは減少 していること
18
図 2.10:High GoF positional parameters on 5%noise rate situation.
図 2.11:High GoF positional parameters on 10°/O noise rate situation.
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図 2.12: Error in least square positions against noise rate on the existing llnodel. Black
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も確認できる。一方,推定電流双極子間の距離を10mmに保つて同様の実験を行い,図
2.14に実験結果を示した。縦軸,横軸の意味は図 2.13と等しい。この実験結果において
も中心位置が60mmの場合にGoFが1に非常に近い値を取つている。しかしこの時,各
電流双極子の位置は75mmと85mmであり,想定した電流双極子の配置と大幅にずれる
にも関わらず測定磁場を再現できてしまつていることが分かる。以上を踏まえ,図2.13と
図2.14を比較することにより,2つの電流双極子間の距離の変化がGoFに与える影響は,
その中心位置の変化が与える影響に対して非常に小さいことが分かる。これは二乗誤差評
価関数において,電流双極子の距離を変える方向への勾配が,その中心位置を変える方向
への勾配に比べて広範囲で0に近いことを意味する.よつてノイズの混入によつて最小二
乗解がその方向へずれやすいため,最小二乗解を与える2つの電流双極子の距離が大きく
変動する傾向の原因となる。この傾向は従来のモデルを用いた磁場源探索逆問題に内在す
る一種の解の自由度であると捉えることができ,ノイズが混入する実データでは,この自
由度のために実質的に解の一意性がなくなることになる。すなわち,図1.2に示されたよ
うな,特定方向に特異的に推定位置の誤差が大きくなる現象の原因は,ここで示した解の
自由度によるものであると示唆される。
以上より,従来のモデルの下でMSGを行 う際には,2つの推定電流双極子間の距離を
固定するなど,追加の制約をプライマ リー 流に与える必要があると考えられる。例えば2
つの推定電流双極子間の距離を40mmに固定し,図2.12を得た際に行つた実験を再度行
うと,図2.15に示される結果を得た。この図は,最小二乗解として得られた2つの電流双
極子と想定した2つの電流双極子において,その中点位置のずれを記録し,横軸をノイズ
の割合,縦軸を中点位置のずれとして棒グラフで表示したものである.図2.12と比べる
と,明らかに最小二乗解のずれが改善していることが分かる.
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図 2.13: GoF against positional parameter on the existing model with 40mm■xed
illterval.
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2.3 磁場源モデルの提唱
この節では,脊髄誘発磁場分析(MSG)における新しい磁場源モデルについて述べる.ま
ず新しい磁場源モデルについて解説し,新しい磁場源モデルの下でのMSGの定式化を行
う。次に,新しいモデルの下で数値実験を行い,従来のモデルと比較することにより新し
いモデルの優位性を考察する.
2.3.1 垂直に流入する電流を用いた磁場源モデル
神経経路内に流れる電流をプライマ リー 流とする従来の磁場源モデルに対し,ここでは
新たに,Na+イオンの流入と脱分極による,神経経路への電流の流入をプライマ リー 流と
して扱う磁場源モデルを提唱する。神経経路を伝わる電流によつて生じる電流分布 (図1.1)
において,従来のモデルでプライマ リー 流として扱った神経経路内を流れる電流は,脱分
極によつて生じた容積電流である。すなわち,神経経路内を流れる電流は,神経経路外を
流れる容積電流と同等の扱いを受けるべきものである。信号伝達においては,容積電流よ
りむしろ,神経細胞膜における脱分極と,それをきつかけとするNa+イオンの流入が重
要な役割を果たしている.プライマ リー 流とは本来,生体の活動に直接起因する電流を表
現したものであるため,従来のモデルのように神経経路内を流れる電流をプライマリー流
とするよりも,Na+イオンの流入と脱分極をプライマリー流とする方が適当であると考え
られる.図2.16は,この考えに基づく新たなプライマリー流のモデルを示すものであり,
濃く太い矢印がプライマリー流を表す.実際には神経経路周りの全方向からNa十ィォン
の流入が起こっているため,プライマ リー 流もそれに応じて全方向から流入するものとす
ることが望ましい。本論文では簡単のため双極子仮説を適用し,全方向から神経経路に流
入するプライマ リー 流を,有限個の電流双極子で近似する.
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図 2.16:Current approximation on the new model.
新しいモデルの下でのMSGが,従来のモデルの下でのMSGと少なくとも同程度に磁
場を再現することが可能であることを以下に示唆する.プライマ リー 流に新しいモデルを
適用した場合の計算磁場の例を挙げる。前節で想定した状況をそのまま用いる。ここでの
神経経路は脊髄を想定している。すなわち,図2.3と図2.4に示した,観測点,および脊
髄を模した曲線 (従来のモデルと同様に直線イと記述)を想定する。磁場の計算には層状平
面構造に対するSarvasの公式 (2.3)を用いる.直線イ上のν=Ommの地点に,新しいモ
デルの下でのプライマ リー 流の中心を表す基準点を設け,基準点を中心に直線イの周りに
等間隔に4つの電流双極子を配置する.各電流双極子のモーメントの向きは直線イを指す
方向とし,この4つの電流双極子で全方向から脊髄に流入するプライマリー 流を近似する。
脊髄の直径は約lcm程度でありЮ,p.38司,脊髄に流入するプライマ リー 流は脊髄表面に
想定するのが自然であるため,直線イから各電流双極子までの距離はそれぞれ5mmとす
る。4つの電流双極子のモーメントの大きさを等しく取り,Sarttsの公式 (2.3)を用いて
計算した磁場は図2.17の通りである。図2.5と同様に,",ν,Z各軸方向の計算磁場成分を
等高線表示し,正値の頂点付近に+,負値の頂点付近に―をそれぞれ表示した。図2.17
に示した磁場は,従来のモデルで生成した計算磁場 (図2.5)と見た日では区別できないほ
ど,同様の磁場を実現している.従来のモデルで生成した計算磁場 (図2.5)を仮に測定磁
場とし,図2.17の計算磁場のGoFを求めると,その値は0.99922となり,数値的にも非
常に近い磁場を実現できていることが確認できる。すなわち,新しいモデルを表現する4
つの電流双極子もまた,MSGにおける沢l定磁場を再現しており,プライマ リー 流に対す
る有効な仮定の一つであることが示唆される.
新しいモデルを定式化する。直線イをパラメータt∈Rを用いてr(t)∈R3で表す.直
線イ上のソ点ιにおける単位接ベクトルは s(ι)=出器 で表される。s(ι)に垂直で互いに直
交する単位ベクトルをυl(ι),υ2(t)とする。υl(ι),υ2(t)を得るためには例えば,s(ι)に一次
独立なベクトル z(ι)を適当に取り,υl(ι)=薔筆器耕,υ2(ι)=υl(t)×S(ι)とすればよい。
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図 2.17: Calculated lnagnet ield on the new model. From left to right,they show",ν
and z cOmponent of lnagnetic neld at each observation poirlts.
後の式を簡単にするため,2tlん(ι)を次のように定義する.
2t11(ι)=―υl(ι), 74/12(ι)=~υ2(ι), 2t13(ι)=υl(ι), 04(ι)=υ2(ι)・
プライマリー流の中心を表す基準点の位置を,直線イ上での位置パラメータιO∈Rで表
す。電流双極子の位置は,直線イ上の点 T(ι。)からの距離が一定値α>0となるように定め
る.本論文では脊髄表面に電流双極子を配置することを想定し,α=5(mm)としている。
また各電流双極子のモーメントの大きさを91,.…,94∈Rとする。この時,た=1,….,4
に対し,電流双極子の位置αん∈R3とモーメント0ん∈R3は,それぞれ次式で表される。
αん=r(ιo)一αυた(ιo), のた=αんυん(ιo).
本論文では直線状の脊髄 (直線イ)を想定しているため,脊髄の全方向から同程度の電流の
流れこみがあることを想定し,すべての電流双極子モーメントの大きさが等しいとする.
すなわち,モー メントの大きさをの とし,
∀た, 9ん=9り.
本論文では扱わないが,脊髄を模 した曲線が直線状でない場合には,その曲率に応 じて各
モーメン トの大きさを適当に定数倍 して調整する必要がある。新 しいモデルの下でのMSG
は,磁場源の中心を定める基準点を決定するパラメータι。と,その位置における各電流双
極子のモーメン トの大きさの を求める問題に帰着される.
従来のモデルと同様に測定パラメータの個数をχ とし,各測定位置,測定方向単位ベ
クトル,測定値をそれぞれ″ブ,r/」,時(′=1,一・,M)とする.電流双極子の位置とモーメン
トを与えた時,各観測点プ=1,…・,Ilfにおける計算磁場場は次のように与えられる.
ここで,Bん(″)の定義は式 (2.4)に等 しい。従来のモデルと同様に,MSGにおいては,次
式で与えられる測定磁場と計算磁場の二乗誤差 εを考え,εを最小にする位置パラメータ
ι。とモーメン トパラメータ90を求めることになる.
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●.つ
位置パラメータι0
Bん(″)=
を固定する。た=1,_.,4に対 し,
栽mO×
⑩・北 嫌め
(r-ou).e"YKp-
x(r-ap).e"VKp
Kんcz×9。2tlん(ιO))
一κたcz×υλ(ιo))
Bん(″)とする.
= のBl(").
31(χ)を用いると,′=1,…。,Mに対し,
鴫 = (Σ]Bん(″プ))・r/」
= 9o,E(Bl(″′))・1/J
ん=1
―
36(・)とする
= 9o(B6(χ)・竹).
よって,
このことから,式(2.7)で与えられる二乗誤差εを最小とする最適なモーメントパラメー
タ90は次式で求められる。
Σに1 (島("′)し・物)場90=ぃ.lfΣに1(男(%)・り2
電流双極子と観測′像の位置に対するBヵ(χ)の非線形性により,分母が0となることは一般
にない。このことから,従来の手法と同様に,位置パラメータιOを少しずつ摂動させ,各
位置について最適なモーメントを定めることにより,二乗誤差εを最小にするパラメータ
の組を求めることが可能である.
新しいモデルの下での基本的な分析アルゴリズムは,従来のそれと同じく図2.6で与え
られる。従来のモデルでは位置パラメータとして2つの電流双極子の位置を扱っていたの
に対し,新しいモデルでは1つの基準点の位置を位置パラメータとして扱 うことになる.
2.3.2 磁場源モデルの評価
ここでは先に提唱,定式化した新しいモデルの下に数値実験を行い,従来のモデルと
の比較により,新しいモデルの優位性について考察する.まず,位置パラメータに対する
GoFの変化を観察することにより,従来のモデルで存在した解の自由度が存在しないこと
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を確認する.次に,ノイズの大きさの変化に対する最小二乗解の変化を観察することによ
り,新しいモデルが推定誤差をより小さくすることに有効であることを示唆する.
従来のモデルでは,2つの電流双極子の位置パラメータをそれぞれ摂動させる必要があ
り,二乗誤差をほとんど変化させないパラメータ摂動が存在した.対して新しいモデルで
は,逆問題を解く際に摂動させるパラメータは,磁場源の中心を表す基準点の位置パラ
メータのみである。そこで,摂動パラメータが1つしかない新しいモデルでは,従来のモ
デルで見られた「二乗誤差をほとんど変化させないパラメータ摂動」は存在しないことが
予想される。このことを検証する実験として,図2.13に結果を示した実験と同様の実験を
行った。観測点および脊髄を模した曲線として,これまで用いてきた図2.3と図2.4に示
された状況をそのまま用い,基準点の位置パラメータを図2.8で示した局所座標における
-120mmから240mmまでlmm刻みで変化させた。測定磁場として図2.5の計算磁場を
用い,各位置パラメータに対して最適なモーメントパラメータを求め,そのGoFを記録
した。
図2.18はその実験結果であり,横軸を基準点の位置,縦軸をGoFとして,基準点の位
置の変化に対するGoFの変化を表示したものである。基準点が60mmの場合にはGoFは
極めて1に近い値となり,測定磁場をほぼ完全に表現できている。また中心位置が60mm
からずれるに従つてGoFは減少している.つまり,新しいモデルにおける唯一の摂動パ
ラメータに対し,その変化によつてGoFが明確に増減することから,「計算磁場を変化さ
せない摂動」が存在しないことが分かる.このことから,従来のモデルで存在したような
解の自由度は,新しいモデルには存在しないことが確認された.
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図 2.18:GoF against positional parameter on the new model.
図2.13と図2.18を比較すると,図2.18では位置パラメータのずれに対するGoFの変
化が大きいことが読み取れる.このことから,新しいモデルでは,従来のモデルで電流双
極子間の距離を固定した場合と比べても,ノイズの影響を受けにくいことが予想される。
これを検証する実験として,図2.5の計算磁場に0%から10%のノイズを加えたものを測
定磁場として用い,各ノイズの割合に対して10回ずつ,最小二乗解を与える基準点の位
置を求めた。
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図2.19は,実験結果を,横軸をノイズの割合,縦軸を最小二乗解における基準点のずれ
としてまとめたものである。最小二乗解における基準点について,想定した基準点60mm
に対する位置のずれを棒グラフで表している.各ノイズの割合に対し,ノイズを変えて10
回ずつ実験を行つており,図2.19には各ノイズの割合に対する各10回の実験結果をすべ
て表示している.ノイズの割合の境界には縦目盛線を挿入した。図2.15と図2.19を比較
すると,同じノイズの割合でも図2.19の方がずれの頻度,程度が小さいことが分かる.こ
のことから,従来のモデルと比較すると,新しいモデルでは最小二乗解が受けるノイズの
影響が小さいことが確認できる.
なお,本論文では脊髄に垂直に流入するプライマ リー 流を4つの電流双極子で近似した
が,本来は脊髄の周りから連続的に流入すると考えるのが自然である。新しいモデルでは
放射状に流入する電流双極子数を増加させることによつて,連続的な流入により近い近似
をすることが可能であると考えられる。その場合,電流双極子数の増加に伴い,各電流双
極子の推定モーメントは小さくなるが,脊髄を模した曲線からの距離が固定されていれば,
総和としては同程度のモーメントを保つものと予測される。また,ノイズによつて最小二
乗解が受ける影響についても,同程度であることが期待される。
図2.20は,脊髄の周りの電流双極子数を4個から8個に変更し,ノイズと最小二乗解の
関係を図2.19と同様に示したものであるが,図2.19と図2.20を比較しても明確な変化は
見られない。よつて,ノイズによつて最小二乗解が受ける影響の程度は,電流双極子数が
増加してもほとんど変化がないことが確認できた。電流双極子数をさらに増加させても,
ノイズによつて最小二乗解が受ける影響の程度は保存されることが予想される.また,ノ
イズを与えない場合の最小二乗解について,電流双極子数の変化に対する推定モーメント
の大きさの変化を見ると,電流双極子数が2倍になったのに対して,推定モーメントの大
きさは0.4970倍となつた。よつて,電流双極子数が増加してもモーメントの総和にはほと
んど変化がなく,さらに電流双極子数が増加しても,総和として同程度のモーメントを保
つことが示唆される.
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図 2.19: Error in least square position against noise rate on the new lnodel.
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第3章 Geselowitz方程式と磁場源モデル
3.1 理論
3.1.l Geselowitz方程式
Gese10witz方程式F,司は,Maxttll方程式に対して層状の電気伝導率分布を仮定する
ことにより導出される。最も単純な1層モデルでは,Geselowitz方程式は次のように書か
オЪる :
B(r) :po Ino " Je(s)r(r - a)da
+μo(σI
守 KO―兎▽
?
?
?
「??
y(ν)L/y×▽「 (κ―ν)d助 (″∈R3、∂Ω) (3.1)
一ν)dν
(3.2)
ただし夕 (″)∈R3,3(")∈R3はそれぞれプライマ リー流,磁束密度とし,「(χ)〒癬旨
はニュー トンポテンシャルであり,電圧ポテンシャル y(")は遠方で0としている.∂Ωは
領域Ω⊂R3の境界であり,αら は∂Ωにおける面積要素,物はν∈∂Ωにおける外向き
単位法ベクトルである。σf,σOはそれぞれ領域Ω内外の電気伝導率である。
Geselowitz方程式は,我々 にプライマリー 流から磁場を計算する順問題の解を与える.
先述のSarvasの公式はGeselowitz方程式に対して球対称構造,あるいは層状平面構造の
電気伝導率分布を仮定することで導出される[lq.我々は,Gese10witz方程式を直接用い
ることにより,磁場源周辺の電気伝導率分布を磁場の計算に反映させることができる。こ
れまでのMSGでは簡単のため,層状平面構造の電気伝導率分布を仮定したSarvasの公式
を用いて磁場計算が為されてきた.しかしMSGにおいて磁場源周辺の電気伝導率分布は
複雑な様相を呈しており,Sarv器の仮定には適合していない。そのため,Geselowitz方程
式を用いて電気伝導率分布を計算磁場に反映させる必要があると考えられる。
微分方程式や積分方程式を計算機上で解く際には,方程式の離散化が必要となる。二次
元領域で問題を考える場合,一般には領域全体を直方体や四面体など何らかの要素で離散
化する必要がある。Geselowitz方程式は境界要素法に適合しており,さらにプライマ リー
流に双極子仮説を適用した場合,領域全体ではなく領域境界の離散化のみで磁場の計算が
可能となる.我々 は事前に電気伝導率分布の領域境界を多数の要素で離散化する。本論文
では,三角形要素で領域境界を離散化し,領域境界を多数の三角形面からなる多面体面で
近似する.
―
"r 
σの二ΩyO島「“
―のαらに∂0
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式 (3.2)の導出では,領域境界は暗黙的に十分滑らかであることが求められる。しかし,
脊椎をはじめ,MSGにおける磁場源周辺の電気伝導率分布は複雑であり,領域境界が十
分に滑らかであるとする仮定が適切であるとは言い難い。力日えて,本論文では多面体領域
を想定するため,多面体の辺と頂点ではその条件が満たされない。そこで,以下ではこの
問題を解決するため,式(3.2)を修正し,本論文で用いる条件に適合したGeselowitz方程
式を再構成する.
3.1.2 多面体領域とGeselowitz方程式
J(″)∈R3,3(")∈R3をそれぞれ電流密度,磁束密度とする.慣習に従い,それぞれ
電流分布,磁場と呼ぶことがある。本論文では次の仮定の下でMSGを考える。
1.Maxwell方程式において準静的とし,透磁率が真空の透磁率μ。>0で一定とする。
この時,Maxwell方程式は次のように書ける。
▽×B = μOム              (3.3)
▽・B=0.
式(3.3)はアンペールの法則と呼ばれる[1」.
2.多面体形状の有界領域Ω⊂R3を考える.ΩはΩの閉包を,∂ΩはΩの境界をそれ
ぞれ表す。
3.プライマ リー流 夕 (″)∈R3はΩ上で滑らかであり,∂Ω上での法成分は0とし,ΩC
上では零ベク トルの値を取る。
4.電圧ポテンシャル y(")∈RはΩ及び R3、Ω上でそれぞれ滑らかで0鶴あαC上連続
であり,遠方で0とする.
5.電気伝導率 σ(χ)∈Rには1層モデルを適用する。すなわちσ」,σ。≧0を定数 とし
て次を仮定する. 刺={λじ[澤)
6.電流密度Jは次のようにプライマリー流 JPとセカンダリー流 ―σ▽yに分害Jされる。
J=Jp―σ▽y
これらの仮定は構造的仮定と呼ばれるp」.
構造的仮定からGeselowitz方程式を導出する.アンペールの法則(3.3)の両辺の発散を
取ることにより▽・J=0が容易に得られる。そこでJに対する構造的仮定6から,
▽・JP=▽。(σ(・)▽y)(χ∈R3、∂Ω)         (3.4)
となる。また,構造的仮定3より境界∂Ω上でノ(″)の法成分が0であることから,
レ。)等]:=0。∈∂0       00
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が言える。ここでνは外向き単位法ベク トルを表 し,任意のスカラー関数 ス(χ)について ,
晴 =ス+一五¬ 無 )=2翠伊Ц 以 量 )=″畢 Ωバ0 00
である。さらにε>0に対 して ,
Bε(ξ):={″| ―ξl<ε} (3.7)
を定義し,∂I路(ξ)はその境界とする。
ξ∈∂Ωとする。式(3.4)の両辺にニュートンポテンシャル「 (ξ―″)を掛けてR3上で積
分する。
13▽
・′し)「に一のαν=13▽・しし)▽yし)Fに一のごν. (3.8)
ここで構造的仮定 3より,ノが ΩC上でoであることを注意すると,式(3.8)の左辺は ,
13▽
・JPし)「に一のαν=兎▽・Jpしドに一のαν
構造的仮定4より無限遠でy=0でぁるため,式(3.8)の右辺は ,と変形できる.また ,
13▽
・°し)▽yし))「に一のαν=13σし)▽yし)・▽Fに一のごν
と変形でき, さらに△「 (ξ―ν)=―δ(ξ―ν)とStOkesの定理を用いて変形すると,
13σし)▽
yし
)・▽「 に一のαν
=ム
Bεo 
σf▽yし)・▽「に一のαν+兎c、Bεo σο▽yし)・▽Fに一のの
十ノ1。σO)▽yし)・▽「に一のごν
=―
I(臥Bょ勒
σfy°
島 「
に 一 の α助 +兎
、34。
σryOδに 一 の ごν
+I(鉢B.m 
σοy°
島「
に~のα助 +兎cvεo 
σ°yOδに 一のαν規民♂0嘔―妨兎ε。"σttl批=一 三 θvεO σfy°島 「 に ~のαら 十 二 B4。∩Ω σfyC
十
二 (臥3ま。
σο10島「 に 一 の ごち ― 五 Bま。∩Ωc 
σ°yO島 Fに一 の α助
t帥…∈動t論…L羊の場=―五鉢B.。σfy°島「に~のごち+ふBま。σοy°
tε。∝ν
I[i;亀礁■のαち十鬼ε。ズの・ の確一分の= ―(σI―σο)
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が言える.
ξ∈∂Ωにおける内側立体角をθ(ξ)とする。ここでθ(ξ)は次式で定義される。
旧‐⑫癬 咄晏鬼ε帥♂飢
多面体領域に対しては,各頂′点における内側立体角θ(ξ)は隣接する頂′点の座標から計算で
きる.ξ∈∂Ωに対してδ(ξ)を次式で定義する.
δO圭写σI十←-7)σひ
この時,式(3.9)でε↓0とすると,構造的仮定4の7(")の連続性より,
ス0鴫―兎恥ノOЩξめの
一けf σの二ΩyO島「に一のαらに∈∂0  0■
を得る.ξ∈∂Ωにおいて境界が滑らかな場合には,内側立体角は
負0=鶏島・:・竿=27    6o
となるためδ(ξ)=二寄堕となり式(3.2)が得られる.
なお,ξ∈Ωの時にδ(ξ)=σI,ξ∈ΩCの時にδ(ξ)=σοと定義を拡張すると,式(3.10)
はξ∈R3でも成立する。そのため式(3.10)は次のように拡張される.
I→K→―兎恥ノOH″―のの一lar―σの二Ω70島「。一のαら。∈Rり o■動
3.1.3 電流双極子とGeselowitz方程式
双極子仮説では,プライマリー 流″(″)を有限個の電流双極子の和で表現する.
N
/。)=Σのたδ。一α∂
ん=1
ただしⅣ個の電流双極子の位置とモーメントをαた,0ん∈R3(た=1,….Ⅳ)で表す.Geselavitz
方程式に双極子仮説を適用することを考える.
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構造的仮定3を用いると,ニュー トンポテンシャル「 を書き下すことによって,Geselowitz
方程式は容易に次の形に変形できる.
囀鴫=寡から詩 の一寡いの二ΩKω絲 引もθにちい0いつ
Ц→=券ルの×材 の
+磐い∂五ΩЮ赫 ×グら。∈ぱYO 御→
ここに双極子仮説に基づくプライマリー 流を代入する。式(3.14)右辺第1項は,
親 り 詩
の =親
嵯
Q伸
→
:詩 の 四
=恭き兎愕 珀プの いの
=寡き愕   囲と変形できる。同様に式(3.13)右辺第1項は,
規晨"×材の=券き   田
となるので,双極子仮説を適用 したGeselowitz方程式は以下の様になる.
囀鴫尋左愕
募い の二ΩKの秘 溺 m m
Ц→謙き
+磐い ω
ttΩ
咆 赫
×塑 場 。∈評YO "の
3.1.4 Geselowitz方程式の離散化
式 (3.19)と式 (3.20)に示された,Geselowitz方程式を離散化し,境界要素法 [111によ
る磁場の計算方法について説明する.領域Ωは三角形面で覆われた多面体領域とする.境
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界要素法では各3角形面を要素,あるいは境界要素と呼ぶ.境界上の電圧ポテンシャルは
頂点における値のみを扱い,3角形要素内の電圧ポテンシャルは頂点での電圧ポテンシャ
ル値をもつて線形近似する.
要素cにおける局所頂点番号を領域Ωの外から見て左回りに1,2,3で表す.面積座標
～0=Ψ″=L乳3にの
を導入する。ここでSは3角形要素cの面積を表し,島(■)|すCにおける頂点J以外の2
つの頂点とzによつて作られる3角形の面積を表す.衡を頂点プの座標とすると,"∈c
に対して次式が成立する.
3
・=ΣりJ。)・
′=1
また頂点プにおける電圧ポテンシャルの値を考で表すと,"∈cにおけるy(")は次式で
線形近似される。
3
y(″)鮨Σ ttλ′(")・
′=1
このことから,多面体の頂点数をηとして全体頂点番号Jを用いて∂Ω上の電圧ポテンシャ
ルについて次式が成立する.
y(″)%Σ%れ(″)・
2==1
ここで,λt(″)の値は,χを含む境界要素cの3つの頂′点の頂点番号にづが含まれれば先の
面積座標の定義を用い,そうでない場合には0として定義を拡張した。
式 (3.20)右辺第2項の面積分は次のように変形される.
IΩKめ絲 弱 =vI・の秘 溺
づIЁ巧嶽め絲弱
=城可嶽の秘鋼・
さらに外向き単位法ベクトルは各要素内で一定値であり,
4‐    =
で与えられるため ,
lЖの高 溺 =I嶽"赫喘
と書ける.
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覗 +募い の
写 塵 可
Ж の絲
“
=寡
を
2出 製
"⇒
なおδづ=δ(ξt)である.&が要素cの頂点である場合の面積分は,被積分関数において
ν∈cに対してξづ―νとZ/cが直交するため,被積分関数が恒等的に0となり,結果面積分
は0となる。その他の場合には,この面積分はガウスの数値積分公式[lqなどを用いて計
算を行うことができる。づ=1,….,Ⅳについて式(3.21)を考えると%についての連立方程
式が得られ,これを解くことにより∂Ω上での電圧ポテンシャルの値が求まることになる。
式(3.19)もまた同様に離散化を行うと,″∈R3、∂Ωに対して次式が得られる。
Ц→=券
抑 婦
生十舞 い の 城 可
Xの言≒≡;卜螂 囲
先の連立方程式を解くことで頂点上での電圧ポテンシャルの値は得られているため,この
式に代入することで,境界以外の任意の点″における磁場を計算することが可能となる。
3.1.5 計算の効率化
式 (3.22)で求められる磁場Bについて,実際のMSGでは観個の観測点と磁場測定方
向″ι,2∈R3(ι=1,…・,m)が与えられ,計算磁場仇:=3("ι)・2と測定磁場を比較する
ことによつて解析や推定を行う。それを踏まえ,式(3.21)と式 (3.22)は行列の形で書くこ
とができる.すなわち,y=ι(yl,y2,…° L)とb=ι(bl,b2,…・ bm)に対し,適当な行
列とベクトルニc,X,yを用いて,
PV: X, b:Y +QV (3.23)
と記述できる。ここで,X及びyはプライマリー流に依存し,Pは境界形状,のは境界
形状と観測′点情報それぞれに依存する.
適当な境界形状と観測点情報を与え,あるプライマ リー 流に対して一度だけ磁場を計算
する場合には,式(3.23)の第1式をVについての連立方程式として解き,その後第2式
に代入するのが最も簡単で高速となる.しかしながら,同一の境界形状に対して,プライ
マリー流や観測点情報を変えて何度も磁場を計算する場合には,行列Pの逆行列Plを
事前に求めておき,
b:Y +QP-rX (3.2→
として計算を行うことで,効率的に磁場を求めることができる.さらに,磁場源の推定時
のように,境界形状や観測点情報を変えずにプライマリー 流を変えて何度も磁場計算を行
う必要がある場合には,R=cP lを事前に計算しておき,
b=y+RX (3.25)
として計算を行うのが適切である。
このことから,よく実験で用いる境界形状については,それに対応した逆行列P~1を
事前に計算,保存しておき,推定実験を行う際には観測点情報を含めた行列Rを計算して
用いる, といつた手法が有効であると考えられる。
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3.2 生体磁場をより再現する磁場源モデル
3.2.1 肘部誘発磁場
神経経路に沿つて伝達する神経活動は,伝達方向前後方向へ流れる電流を神経経路上に
生じさせる.この種の神経活動によつて誘発される典型的な磁場は,体表面に対して法線
方向成分のみを見ると図3.1のような神経経路に対称な磁場パターン,いわゆる四重極パ
ターンを呈する
「 a・
先述の通り,Sarvasの公式を用いて計算した磁場も同様に,神経経
路に対称な四重極パターンが形成される.しかしながら,例えば正中神経刺激で誘発され ,
肘部で観察される磁場の測定では,図3.2に示すように四重極パターンの対称性が失われ
る場合がある。このような磁場パターンは,従来のSarvasの公式を用いた計算手法で再
現することができない。
図 3.1: Sylnlnetric quadrupole pattern of IInagnetic neld. Big arrow describes current
orientation on neural path.
図 3.2:Asymmetric quadro dipolar pattern of cubital magnetic ield.This llnagnetic
fleld is lneasured at cubital region of left hand. The neural signal is evoked by lnedian
nerve stillnulation.
この現象に対し,本論文では肘部の電気伝導率分布によつて生じるであろう非対称なセ
カンダリー 流に着目した。Sarvasの公式では,対称な電気伝導率分布を想定しているため,
プライマ リー 流が対称であればそこから導かれるセカンダリー 流も対称となる。そのため,
得られる磁場もまた対称となる.プライマ リー 流が対称であるのに対し,得られる磁場が
非対称となるのは,セカンダリー流が非対称であるからである.そしてその非対称性は,
肘部神経に対する周囲の電気伝導率分布の非対称性に起因すると考えられる(図3.3).
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図3.3:The image of asylnlnetric conductivity agdnst neural path and secondary current.
この現象を再現するために,円筒形導体を仮定する実験を行つた.肘部のようにプライ
マ リー 流に対して非対称な電気伝導率分布を想定した。このモデルに対して,計算機内で
の磁場計算 (数値実験)と疑似生体模型 (ファントム)を用いた磁場計測 (ファントム実験)
の2通りのアプローチによつて,図3.2に示されるような非対称な磁場パターンの再現を
試みた.プライマ リー 流,すなわち神経経路上の電流分布を,モー メント方向が相反する
一対の電流双極子で表現した。円筒形導体と電流双極子の配置を図3.4に示す.観沢1点は
図3.4の下方,すなわちz座標が正の位置に設置される。
まず,数値実験として,計算機で磁場を計算した。図3.4に示したように,円筒形導体
を計算機内に構築し,内部に2つの電流双極子を仮定した。円筒形導体の境界は,図3.5
に示すように20000個の三角形要素で分割した。この仮定の下,先述のGeselowitz方程
式を用いて磁場を計算した。Sarvasの公式とは異なり非対称なセカンダリー 流を反映した
磁場が計算できるため,図3.2に示すような非対称な磁場パターンを再現できることが予
想される。
次に,ファントム実験として,円筒形ファントムを用いて磁場を測定した。図3.4に示
した円筒形導体を用い,内部にカテーテル電極を用いて一対の疑似電流双極子を配置し
た。用いたカテーテル電極は,疑似電流双極子を電極間隔が5mm,疑似電流双極子間隔
が40mmの2極カテーテル電極である。
図3.6と図3.7に,Geselowitz方程式を用いて計算した磁場と,ファントムを用いた計
沢1で得られた磁場をそれぞれ示す。Sarvasの式等から得られる対称な四重極パターン(図
3.1)と比較すると,共に左側の磁場強度に対して右側の磁場強度が明らかに小さくなつて
いることが分かる。これは図3.2と同じ様相を示す。すなわち,仮定する電流双極子に対
して非対称な電気伝導率分布を想定することによって,非対称な肘部誘発磁場パターンを
37
Grnent dipoles
図 3.4: Cyhndrical conductor and cllrrent dipoles.
図 3.5: The boundary of cylindrical conductor is divided to 20000 triangle elements.
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再現することができたと言える.すなわち,肘部誘発磁場においては,神経経路に対して
非対称な電気伝導率分布に起因するセカンダリー 流によつて,磁場の四重極パターンの対
称性が崩れていたと結論付けられる.
/
11-
図 3.6:Asymmetricmaglletic■eld calculated in numerical experilnent.
´´ ~~~~~~――__ ―´~一」~■■'~~′
図 3.7:Asymmetric magnetic ield measured in phantom experiment.
従来Sarvasの公式が用いられてきたことからも類推されるように,これまでのMSG研
究においてはセカンダリー 流の影響は重要視されてこなかつた。しかしながらこの実験か
ら,沢1定される磁場は,電気伝導率分布に影響されるセカンダリー 流から大きな寄与を受
けていることが示された.これは,一般の生体磁場分析,特に磁場源付近の電気伝導率分
布が神経経路に対して対称とは言えないMSGにおいて,生体の電気伝導率分布を正しく
反映した解析が求められることを意味する.言い換えれば,双極子仮説のもとで行うMSG
では,信頼性を高めるためにGeselowitz方程式を用いた解析が不可欠であることが示さ
れた。
Geselowitz方程式の必要性をより明確に指し示す結果として,ファントム測定磁場 (図
3.7)に対して,磁場源解析を行つた結果を図3.8に示す。Geselowitz方程式を用いて推定さ
れた電流双極子は,ファントムの疑似電流双極子とほぼ一致したのに対し,層状平面導体
を仮定するSarvasの公式を用いた場合には,推定位置,モー メント共に配置した疑似電流
双極子をかけ離れ,信頼できる推定結果が得られなかつた。すなわち,ここでもGeselowitz
方程式の使用の必要性が示された。なお,推定には図2.6に示したアルゴリズムを用いた.
なお,SQUIDを用いた磁束計では,各観測′点の位置情報は測定機器独自の座標系で保
持される。そのため,ファントムや生体を用いた磁場の沢l定では,事前に測定対称となる
物体にマーカーコイルと呼ばれる電磁石を貼り付け,推定されたマーカーコイルの位置と
実際に配置したマーカーコイルの位置をフィッティングさせることで,座標変換を行う必
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current dipoles set in cylindrical phantom
図 3.8: Estilnated dipoles with cylindrical cOnductor. Each dot and line describe the
position and the lnoment of the current dipole,respectivelフL
要がある.その方法を付録 に記 した。
3.2.2 広が りを持つ磁場源モデル
頚部脊髄誘発磁場の測定において,伝搬する信号を生じさせるために下肢刺激や脊髄直
接刺激を用いる場合,神経信号が観測領域で直進し,図3.1に見られるような四重極パター
ンと呼ばれる典型的な磁場パターンが脊髄に沿つて平行移動する様子が観察されるユ].一
方で,正中神経の刺激を用いる場合など,上腕神経叢から頸部脊髄へ進入する神経信号に
よって生じた生体磁場測定では,磁場パターンが回転しているように見え,典型的な磁場
パターンと比べて複雑になる。図3.9は,左手首正中神経刺激で頚部にて観測される脊髄
誘発磁場でみられた,磁場パターンが回転しているように見える磁場パターンの例である
p].こでは,実際の脊髄周辺の生体構造を模擬する電気伝導率分布を仮定し,上腕神経
叢からの神経信号流入を模した数値実験を行うことにより,この複雑な磁場パターンの変
遷の再現を試みる。
体内の電気伝導率分布を反映した磁場計算には先のGeselowitz方程式を用いた。実験
では図3.10に示す電気伝導率,疑似神経経路等のモデルを用いた。すなわち簡単のため,
頸部の電気伝導率分布を有孔三角柱で粗視化した簡易頸椎モデルを用い,そこに上腕神経
叢を模した曲線状の神経経路を構成した。頸部を模した円筒導体でこれを包含し,頸椎及
び円筒導体外部での電気伝導率は0として磁場計算を行った.このモデルで,予め設定し
た40個の観測点における磁場ベクトルを算出した。
プライマ リー 流として,まずダイポール仮説に基づく従来の想定と同様に,モー メント
の相反する2つの電流双極子を用い (図3.11),構成した神経経路上にこのプライマリー 流
を配置,それを平行移動させ,そこから算出される磁場パターンの変遷を観察した。結果
を図3.12に示す。
図3.12を見ると,図3.9に見られるような磁場パターンの回転が見られた.しかしな
がらRMS値を見るとよく分かるように,図3.12では磁場強度がよリドラステイックに増
加・減少していることが確認された。これは,プライマリー 流である電流双極子が簡易頸
椎によつて囲まれた領域に進入することによつて,セカンダリー 流が簡易頚椎に閉じ込め
られ,狭い領域でプライマ リー 流がセカンダリー 流に囲まれる状況が急速に生じたためと
estimated current dipoles \^/ith Sarvas formula
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図 3.9:Spinal evol∝d magnetic neld evoked by left wrist medium nerve stimulation.The
ngure in upper right describes the tilne course of the normal componellt of the lrnagnetic
neld.(The thiCk line describes RMS values.)Each ngure from upper left to lower right
describes contour mttps of the normal component(z compOnent)of the magnetic neld
at the tillne A to E of the tilne courses,respectively.The solid lines indicate the positive
part of the components and broken lines indicate the negative part of them. Each arrow
inside these ngures describes x and y components of the magnetic neld.
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図 3.10: The silnple spine conductor and the inlitated neural path.
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図 3.11:The current dipoles put on the imitated neural path.
図 3.12: Calculated magnetic neld with 2 currellt dipoles on the ilnitated neural path.
。Each igure describes tilne courses and magnetic fleld same as flgure 3.9.
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考えられる。また図3.12では,時刻2.5以降に見られるように磁場強度が周期的に変化す
る現象が見られた.この周期は円筒形導体内部に配置された簡易頸椎の間隔に一致しチ電
流双極子の移動に伴つて先述のセカンダリー 流の閉じ込め効果の大きさが周期的に変化す
るためこの現象が生じたと考えられる。
実際の生体神経の活動は,神経経路に沿つてある程度の広がりを有する [」.広がりを
有するプライマ リー 流を仮定することによつて,電気伝導率分布の影響を受けるセカンダ
リー 流が緩やかに変化し,図3.12に見られた磁場パターンの急激な変化を緩和すること
ができると考えられる.そこで,次にプライマ リー 流として,図3.13に示すように多数の
電流双極子を用い,広がりを持つ電流分布を表現した.ここでは,200個の電流双極子を
lmm間隔で配置している。このプライマ リー 流を構成した神経経路上に配置,平行移動
させ,そこから算出される磁場パターンの変遷を観察した。結果を図3.14に示す.
-002
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図 3.13:A lot of current dipoles put on imittted neural path.
図3.14を見ると,図3.12同様,図3.9に見られるような磁場パターンの回転が見られ
る.RMS値を見ると,図3.12に見られるような磁場強度の ドラスティックな変化は見ら
れない。また図3.12で見られた時刻2.5以降の磁場強度の周期的な変化も見られない。す
なわち,広がりを持つ磁場源を仮定したことによつて,磁場パターンの変化が緩やかにな
り,生体磁場の様相をより再現することができたと言える。
磁場パターンの再現J性について,相関係数を見ると,先の2つのプライマ リー 流のモデ
ル間の相違が顕著に見られる。図3.15は,各プライマ リー 流モデルを用いて計算された磁
場 (図3.12および図3.14)と生体磁場 (図3.9)の間の相関係数を,A～Eの各時刻で示した
ものである。これを見ると,従来のように2つの電流双極子でプライマ リー 流を表現した
場合には,時刻Dで相関がほとんど無くなるなど,その挙動が実際の生体磁場と大きく異
なるのと比較して,多数の電流双極子で広がりを持つ磁場源を表現した場合には,実際の
生体磁場との相関は安定している。それでも緩やかに相関が低下している原因としては,
境界要素モデルや神経経路形状の実際との相違や,信号伝達速度の誤差などが考えられる。
以上より,2つの電流双極子をプライマリー流とする従来の仮定ではMSG生体磁場の
再現には不十分であり,広がりを持つた磁場源を用いることでより再現性が高まることが
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図 3.14: Calculated magnetic neld with a lot of current dipoles on illnitated neural path.
Each flgure describes tilne courses and magnetic■eld same as igure 3.9.
fl2 dipoles f]a lot of dipoles
図 3.15: Correlation coemcient between biomagnetic neld and calculated magnetic neld.
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示された。
3.3 insilicoファントムの構築
3.3。1 目的
生体磁場分析においてその解を求める方法は多数存在するが,それらの推定手法の確か
らしさを求めるためには,疑似生体模型,すなわちファントムを用いた推定実験が必須と
なる。従来用いられてきたファントムは,ウェットファントムと呼ばれ,アクリル等の透磁
率が高い絶縁体の容器に生理食塩水を満たして構築されてきた p]・ ウエツトファントム内
に配置されたカテーテル電極によつて作り出された電流双極子は,それ自身プライマ リー
流として働くと同時に,生理食塩水内にセカンダリー 流を誘発する。これらの電流から誘
発された磁場を実際の測定機器を用いて測定し,磁場源を推定することによつて,その推
定手法の正しさを立証することができる。すなわち, ウェットファントム内に配置された
カテーテル電極の位置と,推定された電流双極子の位置を比較することによつて,推定手
法の正しさを数値化することができる。
しかしながら, ウェットファントムと実際の測定機器を用いた推定実験では,測定磁場
に様々なノイズが含まれ,実験には必然的に何らか誤差要因が内包されることになる。す
なわち例えば,電極カテーテルに給電する導線や測定機器から発生する磁場,計測時の環
境磁場等は測定磁場にノイズを与える.また,電極カテーテルをウェットファントム内に
配置する際の位置誤差や,マー カーコイルの設置誤差等を内包する。その結果,推定結果
が設定と相違する場合に,その原因が推定手法にあると結論付けることが困難である。
この問題に対し,本論文ではinsilicoファントムの構築を提唱する.insilicoファントム
とは,計算機内に生体を模した生体磁場作成用ファントムを構築し,Geselowitz方程式に
よる磁場計算でもつて仮想的な磁場を得るものである。ウェットファン トムとは異なり,
insilicOファントムでは様々なノイズや設置誤差等の影響を,得られる磁場から排除する
ことができる.
insilicOファントムを構築することにより,例えば以下の3つの利点が挙げられる.
・ 推定誤差の問題の切り分け
・ 磁場データ作成の簡易化
・ 測定システムヘのフィー ドバック
まず第1の利点について説明する。従来のウェットファントムでは前述の通り,推定誤
差の原因が推定手法にあるのか,ファントムにあるのか,またはその両方なのかを判別す
ることは困難である。insilicoファントムでは,ノイズや設置誤差の影響を無視すること
ができるため,推定誤差の原因は推定手法にあると結論付けられ,問題の切り分けが可能
となる。すなわち,推定誤差の原因をより詳しく観察することができるようになり,推定
手法とウェットファントム双方の技術向上に貢献する.
次に第2の利点について説明する。現状でファントム生成磁場を得るためには,ウェッ
トファントムを用い,測定機器を稼働させて磁場の測定を行う必要がある。また,環境磁
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場の影響を小さくするため,反復測定やノイズ除去の手続きが必要となる.insilicoファン
トムを用いると,磁場データの作成は計算機内でのみ行われるため,一度その方法を確立
してしまえば,我々 はパラメータを設定するだけで必要な磁場データを得ることが可能に
なる.その結果,MSGにおける様々な実験の効率が劇的に向上することが予想される.
最後に第3の利点について説明する。insilicoファントムを用いて,最適な観測点の位
置の決定など,測定システム自体のレベルを向上させることができる。これは第2の利点
に密接に関係している.測定システムの精度向上のためには,様々 な測定パラメータに対
して磁場測定実験を反復して行い,その結果を比較検討する必要がある。そのためには膨
大な測定実験が必要となるが,測定実験が容易なinsilicoファントムを用いることにより,
コス ト削減や実験時間の劇的な減少などの効果が得られる。
本論文では特に,上腕神経叢を含めた脊髄周辺のinsilicoファントムを構築している.こ
れは,前述の上腕神経叢経由の神経信号による磁場パターンに対するより良い再現を期待
し,未だ確立されていないこの磁場パターンに対する推定手法の確立を目指すものである。
3.3.2 構築方法
insilicoファントムの構築方法について述べる.現状でinsilicoファントムの構築は,次
の3つのステップから実施される.
1.形態情報からの神経経路の抽出
2.標準骨格3Dモデルヘの神経経路の配置
3.十分な精度を与えるのに必要な境界要素サイズと磁場源モデルの考察
まず第 1ステップでは,形態情報からの神経経路の抽出を行 う。insilicoファントムで
は,生体のそれに近い複雑な電気伝導率分布を使用するため,神経経路上に磁場源 (プラ
イマ リー 流)を配置することが現実的である。ここでは,神経系が他の臓器に比べてより
強調される拡散MRI画像を用い,画像からのサンプリングを実現するツールを作成する
ことによつて神経経路の抽出を行つた。
次に第2ステップでは,第1ステップで抽出した神経経路を,標準骨格3Dモデル内に
配置した.サンプリングした神経経路の位置を微調整することにより,標準骨格内に脊
髄と上腕神経叢の近似モデルを構築した。なお,標準骨格3Dモデルは,生命科学系デー
タベースアーカイブのBOdyParts3D(BodyParts3D◎ライフサイエンス統合データベー
スセンター licensed under CC表示 継承 2.1日本)から得た.第2ステップまでで得ら
れたinsilicoファントムの概形を図3.16に示す。図に表示されている脊椎は,上から順に
Cl,C2,C3,_,C7と呼ばれる。
最後に第3ステップでは,第2ステップまでで得られた暫定insilicoファントムに対し
て,その評価とフィー ドバックを行う。3Dモデルのメッシュの大きさの変化による計算磁
場の変動や,磁場源モデルの相違による既存の測定磁場の再現性の相違について調査する.
46
図 3.16: Standard skelton 31)model and neural path in insilico phantom. Each line
describes spinal cord or neural path.
3.3.3 広が りを持つ磁場源モデル
信頼性のあるinsilicoファントムの完成には,前節第2ステップまでで作成した暫定的
なinsilicoファントムに対して,第3ステップを実施することが重要である。そこで,境
界要素法で領域境界を分害1した際の要素サイズの変化が計算磁場に与える影響の調査,な
らびに,磁場源モデルの相違が計算結果に与える影響の調査などが必要となる。ここでは,
暫定的なinsilicoファントムを用いて行った,磁場源モデルに対する実験を紹介する。
前述のステップ1,2により得られた暫定的なinsilicOファントムについて,その神経経
路の概形を図3.17に示す。このinsilicoファントムは簡単のため半身のみの6つの神経経
路により構成されている。各経路はその交点で接続されている.のちの実験で6つの神経
経路を識別するため,図3.17に記入した数字を用いる.神経1は脊髄を表す。
図 3.17:General form Of the neural path in insilico phantOm.
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実験では,まず図の神経4上にプライマリー流を配置した.プライマ リー 流の中心位置
は,神経 1(言いかえれば脊髄)から100mmの位置とした.その後そのプライマリー流を
神経1の方向,すなわち感覚神経から脳へと信号が進む向きに移動させた。プライマリー
流の中心が神経 1に入つてから100mmの位置に到達するまで移動させ,その道中の各点
での磁場を計算した。
磁場の計算には,形状の等しい2種類の3D境界モデル (モデルA,モデルBとする)を
用いた。各モデルの頂点数,三角形要素数等は表の通りである.モデルBはモデルAを
元に,神経4上を移動するプライマ リー 流が間を通過するC4とC5のみ境界要素の分割
を行い,その面積を4分の1になるよう細分化している。なお,3D境界モデルの概形は
図3.18に示す通りである.
表 3.1:The information of the boundary model A.
Number of vertices 12000
Number of surfaces 24052
Average of areas 1.34860740896067e-05m2
表 3.2:The infOrmatiOn ofthe boundary model B.
Number of vertices 18024
Number of surfaces 36100
Average of areas 8.98524276176694e-06 mZ
さらに,磁場の計算に用いるプライマリー流としては,先に図3.11と図3.13に挙げた
二種類を用いた。再度説明するならば,図3.11に示されたプライマ リー 流は,相反する方
向モーメントを持つ2つの電流双極子によつて神経信号を近似するものである.対して図
3.13に示されたプライマ リー 流は,多数の電流双極子によつて広がりを持つ磁場源を表現
したものである。
図3.19は各プライマリー流に対して境界要素サイズを変化させた際にどの程度磁場が
変化するかを,相関係数により評価したものである。横軸はプライマ リー 流の中心位置が
初期位置からどの程度移動したかを表す。すなわち,100mmの地点では,プライマリー
流の中心は丁度神経4と神経 1の接続地′像にあることになる。
相関係数が高いことは,境界要素サイズをこれ以上小さくしてもほとんど計算磁場が変
化しないことを意味する.すなわち境界要素サイズが十分に小さいことを示す.逆に相関
係数が低くなる場合は,境界要素サイズが小さくなることによつて計算結果が変化してい
ることになる。よってこの場合,計算磁場の精度を高めるために,より細かく要素を分割
する必要がある。
図3.19を見ると,図3.11に示されたプライマリー 流に対しては,50mm付近で約 0.95,
130mm付近で約0.92と,相関係数が急激に小さくなっている部分が多く存在することが
分かる。すなわち,このプライマ リー 流を用いる場合には,境界要素分割が十分ではない
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図 3.18:General form ofthe 3D boundary model.
Conelation
100
図 3.19:Correr乱lon coemcients for the change of the size of boundary elements.The
broken line is the correratioll coettcient betttecll the rnagnetic flelds evoked by the pri―
mary current of the ngure 3.11,and the solid line is of the flgure 3.13
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と言える.一方で図3.13に示されたプライマ リー 流に対しては,140mm付近で約0.97と
なっている他は,安定して高い水準を保つている。境界要素分害Jが十分であるとは結論付
けられないものの,前者を用いる場合に比べて,多くの点でより高い相関係数を実現して
いる。これは,図3.13に示されたプライマ リー 流を用いた場合,より少ない境界要素で信
頼に足る磁場を計算できることを示唆している.一般に要素数は少なければ少ない程計算
時間は短縮され使用するメモリも少なく抑えられるため,insilicoファントムにおいても,
広がりを持った磁場源を扱 うことが有用であることが示唆された。
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第4章 おわりに
4.1 まとめ
4。1.1 第 1章のまとめ
まず第1章では,信号伝達媒体である脊髄及び末梢神経に関して,その疾患の一つであ
る信号伝達障害を挙げた。信号伝達障害の治療のためには,その障害部位を特定する必要
がある。特定を行うための生体の測定技術としては,客観性と時間分解能の点から神経の
電気的活動を測定する技術が適切である。
神経の電気的活動を測定する技術としては,電位を測定するものと磁場を測定するもの
がある.脊髄機能を測定する従来技術としては前者を用いたものが存在するが,空間分解
能が低い,または侵襲的な測定が必要である点が課題である。これらの課題に対し,後者
の磁場を測定する技術は一定の解決策を与える.すなわち,磁場は体外で測定されるため,
測定は非侵襲に行われ,さらに生体の透磁率が真空の透磁率と同一視できるため,高い空
間分解能も期待できる.
生体神経が誘発する磁場は生体磁場と呼ばれる。生体磁場,特に脊髄神経活動に誘発さ
れる脊髄誘発磁場を測定 。分析し,脊髄神経活動を可視化する技術を,我々 は脊髄誘発磁
場分析(MSG)と呼ぶ.本論文で扱うMSGは末梢神経をも対象としている.
従来の生体磁場分析技術である脳磁図分析や心磁図分析に対し,MSGでは周囲の電気
伝導率分布が複雑であるという相違がある。そのため,これまで用いられてきた単純な電
気伝導率分布を仮定する計算手法の妥当性が疑問視されてきた。
神経線維を伝達する信号は,神経線維に沿つて一対の逆向き電流分布を生じさせる。そ
の原理について紹介し,単純な磁場源モデルを用いて磁場源を推定した場合の課題につい
ても述べた。
4。1.2 第 2章のまとめ
第2章は3つの節から成る。
まず第1節では,理論として,生体磁場における基本的な仮定と,生体の神経活動を局
所的な電流で近似する双極子仮説について述べた。生体内の微小電流は,神経活動に起因
するプライマ リー 流と,プライマ リー 流が作る電場によつて生じるセカンダリー 流に分害J
される。測定された生体磁場を用いて我々が求めたいのは,神経活動を表現するプライマ
リー 流である.この逆問題を解くためには,プライマ リー 流から磁場を求める順問題を解
くことが必要となる.第2章では電気伝導率分布が層状平面構造を呈する場合に用いられ
る順問題の解であるSarvasの式を紹介した。
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次の第2節では,従来のMSG磁場源モデルについて説明し,その課題を挙げた。従来
の磁場源モデルでは,モー メントが相反する一対の電流双極子によつてプライマ リー 流を
表現してきた.この磁場源モデルから計算される磁場を紹介し,またこのモデルを定式化
し,基本的な逆問題解法の一つであるMtting Dipole法について説明した。
その後,第1章でも挙げた推定誤差の課題について,数値実験を用いて検討した。結果 ,
神経経路上の電流を表現する一対の推定電流双極子について,その中心位置はほとんど変
化せず,その電流双極子間距離の変動のみが大きいということを見出した。その原因とし
て,計算磁場と測定磁場の二乗誤差評価関数について,中心位置を変える方向の勾配に対
して距離を変える方向の勾配が非常に小さいということを示した。これは,二乗誤差をほ
とんど変化させないパラメータ摂動が存在することを意味し,ノイズによつてこの方向に
最小二乗解が容易に移動してしまうことが推定誤差の原因であると結論付けた。疑似的な
解の自由度が存在するとも言えるこの問題に対し,一対の電流双極子の距離を固定するこ
とによつて,推定誤差の原因を抑制するモデルを提唱した.
最後に第3節では,先の問題に対し,全く別の磁場源モデルを提唱することによつて解
決を試みた。すなわち,神経活動を司る神経線維へのNa十ィォンの流入に着日し,これ
をプライマ リー 流とする,垂直に流入する電流を用いた磁場源モデルを提唱した.このモ
デルによつて計算された磁場は,電気伝導率や神経経路に対する単純な仮定の下,先のモ
デルと同様の磁場を再現することができる。新しいモデルもまた定式化され,数値実験に
よって従来のモデルにあつた解の自由度が存在しないことを確認し,また第2節で提唱し
たモデルよりもノイズの影響が小さいことを示唆した。
4.1.3 第 章のまとめ
第3章は3つの節から成る.
まず第1節では,理論として,Geselonritz方程式の紹介と修正を行つた。Geselowitz方
程式は,球対称あるいは層状平面構造の電気伝導率分布にしか適用できないSarvasの公式
とは異なり,任意の層状の電気伝導率分布に適用することができる.反面,Sarttsの公式
が陽的に記述されていたのに対し,Geselowitz方程式では磁場を求めるために領域境界に
おける電圧ポテンシャルに対する方程式を解く必要がある。元々のGeselowitz方程式は,
滑らかな境界を仮定しているが,MSGではその仮定が満たされないと考えられる。その
ため,多面体で近似された領域に適合するようにGese10witz方程式を変形した。さらに,
プライマリー流として有限個の電流双極子を仮定する双極子仮説を適用することにより,
Geselowitz方程式に見られる体積積分を消去した.その後,実際に計算する場合の境界の
離散化について定式化を行い,効率的な計算方法を提唱した .
次に第2節では,実際の生体磁場に見られる磁場パターンに基づき,生体磁場をより再
現することが可能な磁場源モデルの構築を目指した。まず,神経経路に沿つて非対称な磁
場パターンが観測される肘部誘発磁場を,Gese10宙tz方程式を用いた磁場計算で再現した。
またそれによつて,MSGにおけるGeselowitz方程式使用の必要性を示した.次に上腕神
経叢から脊髄に流入する信号によつて生じる磁場パターンの回転現象を,従来通り,神経
経路上を移動する一対の電流双極子のモデルで再現した。しかしながら磁場パターンの急
激な変化など,元々 の生体磁場には存在しない現象が確認された。この問題に対し,多数
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の電流双極子を用い,広がりを持つ磁場源を表現するモデルの使用を試みた.結果,磁場
パターンの急激な変化などの現象が現れない,より実際の生体磁場に近い磁場を再現する
ことができた。このことから,今後のMSG研究においては,広がりを持つ磁場源を扱う
ことの必要性が示された.
最後に第3節では,insilicoファントムの構築について述べた.従来,推定手法の確か
らしさを判定するために用いられてきたウェットファントムでは,測定機器から発生する
磁場や電極カテーテルの設置誤差など,意図しない推定誤差に繋がる様々な要因を含んで
いる。この問題に対し,本論文では計算機内に精度の保証されたファントムを構築する,
insilicOファントムを提唱した.insilicoファントムでは,実験用磁場データを容易に生成す
ることが可能となるため,MSG研究を大いに躍進させることが期待される。insilicoファ
ントムの精度を保証するために,境界要素サイズを変化させる実験を行った。同時に,1
対の電流双極子を用いる従来のプライマ リー 流と,多数の電流双極子を用いた広がりを持
つプライマリー流で,その性能の違いを調査した。その結果,現状でinsilicoファントム
が十分な信頼性を持つとは言えないものの,プライマリー流に広がりを持たせることで,
より計算効率を向上させることができることを示した。
4.2 考察と結論
4.2。1 考察
第2章では,磁場計算手法としてSarnsの公式を用い,神経経路内に配置された一対
の電流双極子をプライマリー 流とするモデル (以下で第 1のモデルと呼ぶ)と,神経経路に
垂直に流入する電流をプライマ リー 流とするモデル (以下で第2のモデルと呼ぶ)が紹介さ
れた。第1のモデルでは,電流双極子間の距離を固定することで第1章に挙げた推定誤差
の問題に対する一定の解決を得た.また第2のモデルにおいても,同様に推定誤差の問題
を解決した。両者を比べると,第2のモデルの方がよリノイズに強いという結果が示唆さ
れた.しかしながら,第2のモデルに基づくMSGでは神経経路の大さ情報が必要となる,
簡単のため本論文では最も太い神経経路である脊髄を想定した実験のみを行っている.
第2章が簡単な神経経路,特に脊髄のような直線状神経経路を扱っていたのに対し,第
3章ではより複雑な曲線状の神経経路を扱い,生体磁場に見られる様々な磁場パターンの
再現を試みた。その際に使用したプライマリー流のモデルは,推定誤差の問題に一定の解
決を得た第 1のモデルである.さらに神経経路内に多数の電流双極子を配置することで広
がりを持つプライマ リー 流を表現するモデル (以下で第3のモデルと呼ぶ)を提唱した。今
後第2のモデルを第3章で扱った磁場パターンに対して使用していくことが考えられるが,
そこには次の2つの問題点が挙げられる.
1つ目の問題は,脊髄だけでなく,末梢神経を含めて移動する磁場源を扱 う場合,神経
経路の太さの変化がモデルと現実との相違を生じさせる点である.例えば,末梢神経から
脊髄に神経信号が流入する場合を考えると,神経経路の太さはその接続点で急激に増加す
る。その結果,第2のモデルを用いた場合,連続な磁場パターンを再現するためにモーメ
ントの大きさを調整する必要があると考えられる。しかしながら,実際に伝達する神経信
号の大きさは急激に変化することはないと考えられる.
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2つ目の問題は,曲線状の神経経路を扱 う場合,第2のモデルでは神経経路の曲がり具
合を計算磁場に反映できないためである。神経経路に沿った方向にある程度間隔を有する
2つの電流双極子を配置する第 1のモデルに対し,第2のモデルでは神経経路に対して垂
直に一定距離離れた位置に複数の電流双極子を配置する。そのため,第2のモデルにおけ
る計算磁場には,プライマ リー 流の中心における神経経路の方向のみが反映され,他の,点
の方向が計算磁場に反映されることはない.第2のモデルを多数神経経路上に配置して,
広がりを持つプライマ リー 流を表現するモデル (仮に第4のモデルとする)を考えることも
可能であるが,第4のモデルは第3のモデルに比べて複雑な様相を呈することになる.
以上より,第2のモデルはほぼ直線状の神経経路,特に脊髄においては有効であると考
えられるが,その他の末梢神経にMSGを拡張する際には扱い難いと言える.
第3章では磁場計算手法としてGeselowitz方程式を紹介し,Sarnsの公式との比較に
よりその必要性を述べた.プライマ リー 流のモデルについては,第1のモデルと第3のモ
デルの比較によつて,第3のモデルが今後のMSGに必要であることを示唆した.第2章
では第1のモデルと第2のモデルについて逆問題解析結果で比較しているのに対し,第3
章では主に第1のモデルと第3のモデルについて順問題解析結果で比較している.これは,
第 1のモデルや第2のモデルにおける逆問題が過剰決定系に基づくのに対し,第3のモデ
ルにおける逆問題が不足決定系に基づくためである。
第3のモデルで,広がりを持った磁場源を構成する多数の電流双極子のモーメントをそ
れぞれ推定パラメータとして扱った場合,この逆問題は測定パラメータより推定パラメー
タの多い不足決定系となる。その場合,重み付き最小ノルムなど,何らかのフィルタの下で
最小二乗法を解く必要があり,先述のmoving dipole法(図2.6)では解くことができない。
現状で第2のモデルに対する適切な逆問題解析手法は確立されていない。図4.3は,図
4.1に示した簡易頸椎モデルの下で,図4.2に示した広がりを持つプライマ リー 流を用いて
磁場を計算し,その計算磁場に対して第2のモデルの仮定の下,重み付き最小ノルムフィ
ルタによつてモーメントを推定したものである.元々 設定したプライマリー流 (図4.2)に
対し,全く異なるプライマリー流 (図4.3)が推定されており,この結果は妥当な推定結果
とは言えない。
図 4.1: The silnple spine conductor and the linett neural path ttrhich ilnitates spinal
cord.
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posidon lmml
図 4.2: The cllrrent(五pole lnoments which discribe the expanded primary current on
the nellral path. The inovement of priIIIlary cuFrent is shown in this flgure.
pOshiOn imml
図 4.3:The estimated current dipole moments for the magnetic neld calculated on the
condition shown in flgure 4.l and igure 4.2. Weighted IIninilnum norm ilter was used
to estilnate the current dipole lllloments on the second modё.
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4.2.2  糸吉ヨ命
本論文では,双極子仮説の下で,以下の2種類の生体磁場計算手法が紹介された。
●Sarv器の公式
●Geselo宙tz方程式
Sarvasの公式は,対称な電気伝導率分布を仮定することによって陽的に順問題の解を得るこ
とが可能であるが,磁場源周辺の電気伝導率分布が複雑なMSGではSarv間の公式を用い
ることは適切ではない。任意の層状の電気伝導率分布を磁場計算に反映させるGeselowitz
方程式は,順問題の解を得るために境界積分方程式を解く必要があるものの,Sarvasの公
式では再現できない生体磁場パターンを再現し,ファントム実験においてもより高い推定
精度を実現した。今後,双極子仮説の下で行うMSG研究では,Geselowitz方程式を用い
た磁場計算が必要であると結論付けられる.
また,本論文では,以下の3種類のプライマ リー 流のモデルが紹介,提唱された.
第1のモデル 神経経路内にモーメントの相反する一対の電流双極子を配置するモデル
第2のモデル 神経経路に垂直に流入する電流を複数の電流双極子で近似するモデル
第3のモデル 神経経路内に配置された多数の電流双極子によつて広がりを持つプライマ
リー 流を近似するモデル
第1のモデルに基づく従来のMSGでは,各電流双極子の推定位置について特定方向への
誤差が生じやすい現象が確認されたが,電流双極子間距離を固定することによつてこの問
題の解決した。また,第2のモデルを提唱し,推定位置に対する上記の問題が生じないこ
と,第1のモデルよリノイズの影響を受けにくいことを示した。さらに,MSGの対象を
末梢神経に広げた場合に,生体磁場パターンをより良く再現することが可能なモデルとし
て,第3のモデルを提唱した。第3のモデルはまた,構築中のinsilicoファントムにおい
ても,その計算効率を高める可能性を有することを示唆した。
以上より,本研究では,Geselowitz方程式と第3のモデルの組み合わせが現状で最も
MSG研究に適した磁場源モデルであると結論付ける。
最後に,以上の議論を踏まえ,今後の課題と展望を述べる。本研究から派生するMSG
研究上の課題,展望として,以下を挙げる.
・ 第3のモデルにおける磁場源推定手法の確立
・ 第2のモデルに基づくプライマ リー 流の末梢神経系への適合
●insilicoファントムの精度評価と構築
また,MSGの医療技術としての実用化に向けた今後の主な課題として,以下を挙げる.
oノイズリダクション技術の向上
・ 測定機器の最適化
・ 患者の生体情報から境界要素モデルと神経経路を抽出する技術の構築
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付 録A マーカーコイルを用いた位置決定
与えられた2つの′点列
"t,υt∈
R3(づ=1,一・,2)に対し,点列πJを回転行列Rと平行
移動υによつて,点列υぅに最小二乗フィッティングさせる手法を記すF].本論文では,ファ
ントム実験において,測定機器の座標系におけるマーカーコイルの推定位置
"じ
を,測定
対象の座標系における設置位置υαにフィッティングさせる回転,移動を求め,それを以て
測定機器の座標系における観測点位置を,測定対象の座標系における観測′点位置に変換し
ている。
補題 lα×α直交行列のがdet(C)=-1を満たすならば,tr(0)≦d-2である.
定理 ld,電∈Nとする.与えられた zを,νt∈Rd(t=1,…・,η)に対し,関数Eを以下で
定める。
鴫→=:シ¨―引≒
但 し,Rはα×ご直交行列であり,det(R)=+1を満たす.また,υ∈Rdとする。この
時,E(R,υ)を最小化するR,υは,以下の手順で求められる.
・岳=;土物,,=:力銑・
づ=1            1=1
2.π::=Zj―T, ν::=υ
`―
,(j=1,…。,2).
“=堪甕%
4.θの特異値分解を行う。(θ=び″ty)
5。 R:=びdiag(1,…。,1,det(びιy))ty
6.υ:=ラー R岳・
証明 1まず,Rを固定してυを求める。こ,,を以下で定義する.
伊=lを…=:をレ
E(R,υ)の最小値を達成するυに対 し,▽υE(R,υ)=0が成立するため,
耽照→=:を9 初¨到・
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これよりυ=,一月二を得る.
次に,Rを求める.“:,ν:∈Rα(j=1,…。 2)を以下で定義する.
"::="づ―
露, ν::=υ二―,(を=1,_.,η).
υ=J―R2を用いてE(R,υ)を変形する。
Eは,0=;ゞblRηttbttν―R屁―銑2
づ=1
=堪屁記ド
=:をけけれ 観既也め
=糟げ硼―:を帥み  国
さらに,
:をゆ甕=:力ぽ″助
づ=1
:を向η
trぐR:力α%9・
づ=1
ここで,θ=;力甕ち:とおけば,
J==1
:力ち;tRα=trCRの。j=1                         (A.2)
この θは
"t,υづ
の相関行列である。式 (A.1)と式 (A.2)より,E(R,υ)の最小値を達成す
るRは,tr(悦θ)を最大化するRとして求められる.
θの特異値分解を行 う。すなわち,
σ=び7ty
但 し,磁yはα×d直交行列であり,
Tグ=diag(ol,.…,υd), υl≧―・≧υd≧0.
この時 ,
tr(tRθ)=tr(ιRび7ty)=tr(tyιRび7).
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0:=ty悦びと定義するとιz ιR,びが直交行列であることからのも直交行列であり,
tr(tRθ)=tr(07)・
さらに,7が対角行列であるため,c=(9t′)1≦づ,バdと書くと,
tr(ιRθ)=ΣE%′υブ
′=1
となる。
(1)det(びty)=+1の場合 .
det(R)=+1よりdet(Q)=+1である.cが直交行列であることからり,9ヵ≦1で
あり,vブ,υ′≧0より,
Σ%′υバΣ吻
′=1       ′=1
となる。の=∬はdet(c)三十1を満たし,かつ上式で等号が成立するため,このの
はtr(悦θ)を最大化する。この時,
I=tytRび
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(1),(2)をまとめると,E(R,υ)の最小値を達成するRは以下で与えられる.
R=びdiag(1,…. 1,det(びιy))ιy
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